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Los sistemas de planificación de tratamientos (TPS) son utilizados en el diseño y 
calculo de una parte significativa de los tratamientos de radioterapia. Estos equipos son 
componentes fundamentales dentro del proceso de tratamiento. Los errores tanto humanos 
como técnicos sobre estos equipos pueden llevar a comprometer la vida de los pacientes ya 
sea por sobredosificación o por subdosificación en la aplicación de las terapias con 
radiación ionizante.   
 
El Organismo International de Energía Atómica (OIEA), en su documento IAEA-
TECDOC-1151 [2], reconoce que un programa de Garantía de Calidad es el método más 
sencillo y eficaz de reducir accidentes en radioterapia.  
 
Accidentes como en el que se vió envuelto el Instituto Oncológico Nacional (ION) 
de Panamá en el año 2000 a causa de un error humano en los cálculos de dosis en el  TPS y 
que causó la sobredosificación de 28 pacientes que se sometieron a tratamientos con bomba 
de cobalto. 
 
Justificándonos en estos hechos, hemos realizado pruebas al TPS PLATO V2.7 del 
Departamento de Radioterapia del ION para determinar que tan exacto es en el cálculo de 
dosis. Para ello hemos comparado las dosis calculadas obtenidas con el TPS con las dosis 
reales medidas, con una cámara de ionización, en el interior de un fantoma antropomórfico 
de tórax durante la implementación del tratamiento con acelerador lineal (LINAC), los 
sistemas de cobaltoterapia están en desuso en el ION. Las diferencias entre ambos valores 
serán analizados utilizando los valores de tolerancia recomendados por el ESTRO según 
tipo de región (ubicación con respecto al haz) y geometría (conformación del haz) 
utilizados en cada caso.   
 
De esta forma se podrá determinar que tan exacto es el TPS en la planificación de 
los tratamientos y se tendrán valores de referencia para comparar con los futuros resultados 
de otras pruebas para el control de calidad en el funcionamiento de dicho software.  
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En Panamá la entidad pública encargada de tratar a los pacientes con cáncer, en toda 
la república,  es el Instituto Oncológico Nacional (ION), el mismo cuenta con equipo 
biomédico sofisticado y profesionales especializados para realizar dependiendo del caso, 
diferentes procedimientos de diagnostico y tratamiento del cáncer.  
 
Antes de que a un paciente se le dé un tratamiento de radioterapia tiene que pasar 
por diversas etapas (Ver Figura 1). Y una de las más importantes es la planeación y los 
cálculos de dosis antes del tratamiento.  Por ello se utilizan sistemas computarizados para la 
planificación de los tratamientos (TPS), con los cuales se diseñan y calculan una parte 
significativa de los tratamientos de pacientes. Los mismos incluyen: el cálculo de las 
distribuciones relativas de dosis para cada equipo, energía y modalidad de tratamiento; la 
suma de las dosis relativas provenientes de los diferentes haces; el cálculo de las unidades 
monitor (tiempo) para una determinada dosis prescrita, siempre y cuando  hayan sido 
introducidos correctamente los datos de calibración en el sistema de planificación; los datos 
de salida, que deben ser claros y precisos e incluir la distribución de isodosis en forma 
gráfica.  
 
Un error en la fase de planificación del tratamiento comprometería la vida del 
paciente, es por ello que requiere de alta especialización profesional y de un equipo 
tecnológico en óptimas condiciones. Diversos organismos internacionales, como el OIEA y 
el ESTRO, recomiendan que los TPS pasen por un riguroso proceso de control que incluya 
pruebas de aceptación y puesta en  servicio y que se establezca e implemente un programa 
de control de calidad.  
 
El control de calidad es "el conjunto de actividades planificadas y sistemáticas 
necesarias para proporcionar confianza adecuada de que un producto o proceso satisface 
determinados requisitos de la calidad "[1]. Dos consideraciones existen al abordar la 
necesidad de control de calidad: el primero se refiere a la necesidad de precisión en el 
proceso de la terapia de radiación, mientras que el segundo se refiere a la prevención de 
















La Garantía de la Calidad en Radioterapia la define la Organización Mundial de la 
Salud (OMS) como “Todas las acciones que garantizan la consistencia entre la prescripción 
clínica y su administración al paciente, con respecto a la dosis en el volumen blanco, la 
dosis mínima en el tejido sano, la exposición mínima de personal, y las verificaciones en el 
paciente para la determinación del resultado del tratamiento” (OMS, Quality Assurance in 
Radiotherapy,1988). 
 
Los procedimientos de Garantía de Calidad (GC) en radioterapia están justificados por 
la OMS en base a los siguientes argumentos [2]: 
 
• La Garantía de Calidad minimiza los errores en la planificación de tratamiento y 
administración de la dosis al paciente, y por tanto mejora los resultados de la 
radioterapia, aumentando la tasa de remisiones y disminuye la tasa de complicaciones 
y recidivas. 
• La Garantía de Calidad permite la intercomparación veraz de resultados entre distintos 
centros de radioterapia, tanto a nivel nacional como internacional, garantizando una 
dosimetría y administración del tratamiento más uniformes y exactas.  
• Las características superiores de los equipos modernos de radioterapia no pueden 
aprovecharse completamente a menos que se alcance un elevado nivel de exactitud y 
consistencia.  
 
A los argumentos de la OMS, el Organismo Internacional de Energía Atómica (OIEA) 
agrega que, “Un programa de Garantía de Calidad es el método más sencillo y eficaz de 
reducir accidentes en radioterapia” [2].  
 
En este ámbito el presente trabajo se centra en la realización de una serie de ejercicios 
de comparación entre medidas experimentales y medidas calculadas por un TPS como parte 








CAPÍTULO I:   Antecedentes y Objetivos  
 
1.1 EXPOSICIÓN ACCIDENTAL DE PACIENTES DE RADIOTERAPIA EN 
PANAMÁ. 
 
En 2000, el ION brindó cobertura médica a 44,000 pacientes, de los cuales 6,400 
fueron referidos al departamento de radioterapia, y aproximadamente a 1,100 se les 
realizaron  tratamiento de radioterapia. En ese mismo año, Panamá se sumó a la lista de 
países que han sufrido accidentes graves en la aplicación de tratamientos de radioterapia 
externa. Lista en la que ya se encontraban: USA (1974-76, 1985-87, 1987-88, 1992), RU 
(1982-90), Canadá (1985-87), España (1990) y Costa Rica (1996). Accidentes que trajeron 
como consecuencia desde graves efectos secundarios hasta la muerte de los pacientes. 
   
El accidente en Panamá inició en el departamento de radioterapia del ION, cuando los 
físicos médicos de la institución modificaron el sistema de planificación de tratamiento 
(TPS) para que  aceptara más de los cuatro bloques de blindaje por campo que permite 
como máximo este programa, y que deben tomarse en cuenta para realizar los cálculos de 
tratamiento y la distribución de dosis resultante.  
 
El TPS utilizado fue el RTP/2 Multidata System, versión 2.11 de International Corp,  
licencia Americal Megatrends Inc., 40-0103-016155-00011111-111192-SYMP-F. Dicho 
TPS se utilizaba para realizar la planificación de los tratamiento con las unidades de 60Co. 
El ION disponía de dos equipos de esta clase el Theratron 780C y el Picker  ATC C/9, los 
mismos fueron probados y verificados cuando el sistema fue instalado en 1993. 
Actualmente estos equipos han sido dados de baja. 
 
Es habitual utilizar bloques de material de blindaje para modificar las formas de los 
haces de radiación para proteger el tejido normal, incluyendo estructuras críticas, durante el 
tratamiento. Los bloques de radioprotección normalmente son de formas rectangulares o 
pueden ser fabricados de formas y dimensiones especificas para un tratamiento particular. 
La utilización de dichos bloques se hace según sea necesario, bajo la dirección de un 




oncólogo radioterapeuta, principalmente en los tratamientos de la región de cabeza y cuello, 
enfermedad de Hodgkin y de determinadas enfermedades de la región pélvica.  
 
Con el fin de satisfacer los requerimientos de un oncólogo radioterapeuta que 
solicitaba incluir 5 bloques de blindaje por campo, en agosto del 2000, los físicos médicos 
descubrieron que era posible introducir datos en el TPS para varios bloques de blindajes 
juntos como si fuera un solo bloque, en vez de introducirlos de forma separada como era 
practicado en los otros tratamientos.  
 
Como fue comprobado después, por la comisión nombrada por la Organismo 
Internacional de Energía Atómica (OIEA) para investigar este accidente [4], el TPS 
utilizado por el ION acepta la entrada de múltiples bloques de blindaje agrupados de varias 
maneras, pero por lo menos una de estas formas alternativas resulta en un valor incorrecto 
para calcular el tiempo de tratamiento, lo que da como resultado un tiempo mucho más 
largo que el que debe ser. Cuando este tiempo de tratamiento se utiliza, el paciente recibe 
una dosis que es casi el doble del valor exigido.  
 
El error afectó a 28 pacientes, un año después del incidente, al menos cinco pacientes 
ya habían fallecido a causa de la sobreexposición. 
 
Previo al accidente, el departamento de radioterapia del  ION fue sometido a una 
auditoría por parte de la OIEA en febrero de 1999, dicha auditoría incluyo: revisión de las 
actividades de control de calidad, comparación de los equipos de dosimetría con equipos 
de referencia, calibración y control de calidad de las unidades de tratamiento, y pruebas al 
TPS. Los auditores recomendaron que el ION debería establecer un programa de 
aseguramiento de la calidad basado en el documento IAEA-TECDOC-1151. 
 
         Posteriormente, y ya en febrero de 2001 la OIEA realizo una auditoría en la que se 
observó que el control de calidad de los equipos se está llevando a cabo regularmente. Y 
se realizan los controles de forma diaria, mensual y anual, basados en el documento 
IAEATECDOC-1151 y los resultados han sido bien documentados. Si bien, los 




inspectores no fueron informados de los cambios realizados en el TPS.  
 
Una vez detectado el accidente, en junio de 2001 la OIEA envió una misión de 
































1.2  CONTROL DE CALIDAD EN TPS 
 
 
El objetivo específico de la planificación de un tratamiento de radioterapia es 
suministrar la dosis de radiación prescrita con la mayor exactitud posible, y asegurar que el 
paciente no recibirá una dosis innecesaria. La OIEA recomienda que los sistemas de 
planificación pasen por un riguroso proceso de control que incluya pruebas de aceptación y 
puesta en servicio y que se establezca e implemente un programa de garantía de calidad de 
los mismos.  
 
El control de calidad de un TPS abarca dos etapas fundamentales que son:  
 
• El desarrollo del software: En donde la casa comercial debe realizar estrictas 
pruebas para verificar tanto su funcionamiento, como la no alteración de ficheros  
de datos utilizados. Todas las pruebas para el control de calidad deben ser realizadas 
por la compañía responsable del software antes de la comercialización del mismo.  
 
• Uso clínico: En esta etapa es responsabilidad del propietario/operario del sistema 
verificar su funcionamiento y la reproducibilidad de los resultados, para ello deberá 
determinar las pruebas  a realizar y la periodicidad de las mismas.  
 
El Programa de Aseguramiento de la Calidad  de un TPS, en la etapa de uso clínico, 
debe incluir las siguientes partes [6]:  
 
1. La especificación inicial y pruebas: Su objetivo es determinar, en el momento de la 
instalación del equipo, por una parte si se ajusta a las especificaciones que se habían 
establecido en la compra y, por otra, unos valores de referencia para diferentes 
parámetros, con los que se compararán los obtenidos posteriormente. 
 
2. Las pruebas de control de calidad periódicas: Una vez realizadas las pruebas de 
aceptación y antes del uso clínico, deben establecerse un programa de Control de 
Calidad (CC) para verificar la reproducibilidad de los resultados durante toda la 




vida del equipo. Es esencial que el sistema permanezca consistente con las 
tolerancias aceptadas, a lo largo de su vida útil en la clínica. 
 
3. Pruebas de Control de Calidad adicionales después de intervenciones significativas 
sobre el sistema.  
 
 
La OIEA recomienda [2], “…que como parte de las pruebas de aceptación se 
comparen las distribuciones de dosis calculadas para determinar condiciones de tratamiento 
en maniquís estándares con las distribuciones medidas en el mismo maniquí…”. De esta 
manera se comparan las distribuciones calculadas y medidas en condiciones similares a las 
que existen en el paciente.  
 
 Hay actualmente una serie de documentos publicados que se refieren directamente a 
la puesta en marcha y al control de calidad de los TPS [7-19]. Además, existen varios otros 
documentos que abordan aspectos más generales del control de calidad en radioterapia y 
algunos de los cuales incluyen consideraciones para los TPS [20-27]. Un ejemplo de estos 
documentos es el documento TRS-430 [3] publicado por el IAEA en el 2004 donde se 
aborda a profundidad el comisionamiento y control de calidad de los sistemas 
computarizados para la planificación de los tratamientos con radiaciones ionizantes contra 
el cáncer.   
 
Sin embargo, todos estos documentos no están diseñados para fijar un protocolo 
único, sino que las recomendaciones deben adaptarse a la realidad de cada centro según los 
equipos, la carga de trabajo y los recursos humanos disponibles, ya que la implementación 
del documento TRS-430 supone un trabajo ingente que en muchos casos no es accesible 
para una gran parte de centros hospitalarios. 
 
Para la prueba de control de calidad que realizaremos al Sistema de Planificación de 
Tratamiento (TPS) Plato V2.7 del Instituto Oncológico Nacional (ION) utilizaremos un 
fantoma antropomórfico de acuerdo con las recomendaciones internacionales y se aplicaran  
las tolerancias recomendadas por el documento ESTRO 2004 [6] y que también recogen los  




documentos TRS-430 [3]  y  TE-1583 [28]. 
 
Lo que se busca es verificar la exactitud de los cálculos realizados por el TPS con 
los medidos durante la realización del tratamiento para comprobar que la dosis prescrita 
está llegando de forma correcta, dentro del límite de tolerancia, al fantoma antropomórfico. 































1.3 RECOMENDACIONES DE EXACTITUD DOSIMETRICA Y 
GEOMETRICA [3] 
 
Los requisitos de exactitud de un TPS deben tener en cuenta la incertidumbre total 
de la entrega de dosis en 3-D a un paciente. Para ello todos los procesos en la planificación 
y entrega del tratamiento deben ser considerados. Un criterio importante es la precisión en 
la distribución de  dosis requerida, visto desde un punto de vista clínico/radiobiológico. En 
un informe del Institute of Physics and Engineering in Medicine (IPEM) (Mayles et al., 
1999) se expone una visión general de las evidencias clínicas relacionadas a la precisión en 
radioterapia. De dicho documento se puede concluir que una diferencia de dosis  absorbida 
de aproximadamente el 10% es a menudo detectado en el control tumoral, y que a una 
diferencia de alrededor del 7% de la dosis absorbida se pueden observar una serie de 
reacciones en los tejidos normales. De una extensa revisión de los datos de dosis-respuesta, 
Brahme et al (1988) llegó a la conclusión de que la desviación estándar en la dosis media 
en el volumen de destino debe ser como máximo del 3%  (Desviación estándar, SD) para 
tener el control de los resultados del tratamiento con un nivel de tolerancia del 5%. Esto 
está de acuerdo con la recomendación dada por Mijnheer et al. (1987) basado en una 
revisión de la inclinación de las curvas de dosis-respuesta observada en las complicaciones 
del tejido normal, y otras observaciones clínicas. Estas observaciones 
clínicas/radiobiológicas exponen la necesidad de que la dosis absorbida deberá ser 
entregada dentro del 7-10%. Suponiendo que esta cifra es equivalente a un nivel de 
confianza del 95%, la desviación estándar de la dosis absorbida entregada al punto de dosis 
especificado (ICRU), debe ser tan bajo como el 3.5%. 
 
De acuerdo con el informe TRS 398 (IAEA 2000) de la OIEA, último código de 
prácticas para la calibración de los haces de radiación de alta energía, la incertidumbre en la 
dosis absorbida en un punto en condiciones de referencia es de aproximadamente 1.5% 
(SD). Si la planificación y el proceso de entrega de tratamiento incluyen todos los demás 
pasos de la calibración del haz, entonces la ventana de incertidumbre será de 2.6 a 4.8% en 
el resto del proceso de tratamiento. Debido a que muchos de los pasos de la cadena de 
dosimetría no dependen de la utilización de un TPS, se le debe asignar una incertidumbre o 
tolerancia mucho menor con el objetivo de control de calidad. Anteriormente se utilizaban 




recomendaciones generales bastante simples para la exactitud requerida en los cálculos de 
dosis, tales como el 2% o 2mm en las regiones de haz con gradientes de dosis pequeñas o 
grandes, respectivamente (ICRU 1987).  Más tarde, estas recomendaciones se han 
perfeccionado y adaptado a la exactitud de los cálculos de dosis que se puede lograr en la 
práctica clínica. Recientemente, un resumen de los requisitos de precisión que figuran en 
diferentes informes y por varios grupos se ha publicado (Venselaar et al., 2001). El 
conjunto de recomendaciones dadas por Venselaar fueron adoptadas en el documento 
ESTRO 2004.  
 
Casi no hay recomendaciones disponibles con respecto a los requisitos de exactitud 
geométrica en radioterapia. En el informe del IPEM (Mayles et al., 1999)  se recomienda un 
valor para la precisión en el posicionamiento de los bordes de los campos y de los bloques 
de protección en relación con el volumen de destino de 4mm (primera desviación estándar, 
1SD). Este número parece bastante grande con respecto a los intentos actuales de reducir 
los márgenes de alrededor de los volúmenes deseados,  mientras que el blindaje de los 
órganos en riesgo necesita una precisión mucho mayor. Asimismo, la utilización de la 
imagen portal y la inmovilización se traducirá en menores incertidumbres geométricas (set-
up). Además, estos requisitos se refieren a la irradiación real del paciente, es decir, de todo 
el proceso de tratamiento, y en consecuencia se debe utilizar una incertidumbre o tolerancia 
mucho menor en los TPS. Un mejor enfoque, podría consistir en comparar los requisitos de 
precisión geométrica de un sistema de planificación con los de un acelerador, que son del 
orden de 1 a 2 mm. Cabe señalar que la precisión geométrica real  alcanzable con un TPS 
depende fuertemente de temas como la resolución de la imagen, tamaño de la rejilla y de la 
geometría de la matriz de dosis. Por lo que es necesario seguir trabajando para formular 











1.4 CRITERIOS DE ACEPTACIÓN DE LA EXACTITUD DE LOS 
CÁLCULOS EN HAZ DE FOTONES  
 
 
Los criterios de aceptación que se utilizaran en este trabajo para evaluar  los valores 
de dosis obtenidos, con el TPS y con el fantoma antropomórfico, son los propuestos en la 
publicación del ESTRO 2004 [6], también recogidos en los documentos TRS-430 [3]  y  
TE-1583 [28]. 
 
Basándonos en dichos documentos, tenemos que el nivel de aceptación para la 
exactitud de los cálculos de dosis en un TPS debe estar alrededor del 2%. Este valor se 
aplica a las áreas donde la dosis absorbida es bastante homogénea. Para las demás regiones 
se aplicaran diferentes niveles de aceptación dependiendo de su ubicación con respecto a la 
posición del haz de radiación. 
 
Las regiones en un haz de fotones se pueden dividir en cuatro (Utilizando el concepto 
de Venselaar et al. (2001)), como sigue: 
 
1. Puntos a lo largo del eje central del haz de radiación más allá de la profundidad de 
dosis máxima: área de bajo gradiente de dosis. 
 
2. Puntos dentro y fuera del eje central en las áreas de acumulación (Build-up) y de 
penumbra. Esta región también incluye puntos en la proximidad de las interfaces: 
área de alto gradiente de dosis. 
 
3. Puntos dentro del haz de radiación (Por ejemplo, dentro del 80% de la geometría del 
haz), pero fuera del haz central: área de bajo gradiente de dosis.  
 
4. Puntos fuera de la geometría del haz o por debajo de los bloques de blindaje, 
multiláminas (MLC), pero fuera del eje central: área de bajo gradiente de dosis. 
 
 




Cada una de estas 4 regiones tendrán un criterio de exactitud de los cálculos de 
dosis, δ.  El mismo vendrá acompañado del sufijo del área al cual representa (δ1, δ2, δ3 y 
δ4.), como se puede apreciar en la Figura 2.  
 
 
Figura 2: Se muestran las diferentes regiones del haz de radiación, basado en las 
magnitudes de los gradientes de dosis, para los cuales las diferentes criterios de aceptación 
para el cálculo de dosis, δ, son validos (Información e imagen extraída del documento 
ESTRO 2004 [6]).   
 
La exactitud de los cálculos de dosis en ciertas partes del haz, debe ser mayor, 
dependiendo de la técnica de IMRT (Radioterapia de intensidad modulada, por sus siglas en 
ingles) que se utilice  y de la posición del órgano en situación de riesgo con respecto con el 
volumen blanco.  
 
Los valores δ para estas cuatro regiones, son límites de confianza propuestos por 
Vensalaar et al., los mismos deben ser considerados como recomendaciones de buenas 
prácticas clínicas, y no como valores absolutos válidos en todas las circunstancias.  Dichos 
valores fueron aprobados e incluidos en los documentos citados.  
 
 




Tabla 1: Tolerancias δ, dado que el límite de confianza, para la desviación dosis d% (i), 
para las distintas regiones de un haz de fotones. (Adaptado de Venselaar et al., 2001, 
Información original, en ingles, extraída del ESTRO 2004 [6]).   
 
*       Uno de los dos valores de tolerancia debe ser usado.  
**   Estas cifras se normalizan a la dosis local, o con la dosis en un punto a la misma profundidad 
en el eje central del haz, o la parte abierta del campo en el caso de los campos bloqueados (entre 
paréntesis).  
***    La cifra en porcentaje se debe utilizar para tamaños de campo de más de 20 cm. 
****  Geometrías más complejas, se define como una combinación de al menos dos geometrías 
complejas. 











δ1* Eje central del haz de radiación- 
Alta dosis, área de bajo gradiente de 
dosis. 
2% 3% 4% 
δ2 Región de acumulación (Build-up) 
del haz de radiación, región de 
penumbra- Alta dosis, alto gradiente 
de dosis. 
2mm o 10% 3mm o 15% 3mm o 15% 
δ3 Región fuera del eje central del haz 
– Alta dosis, bajo gradiente de 
dosis. 
3% 3% 4% 
δ4** Región fuera de los bordes del haz- 
Baja dosis, bajo gradiente de dosis 
30% (3%) 40% (4%) 50% (5%) 
RW50 
*** 
Ancho radiológico- Alta dosis, alto 
gradiente de dosis. 
2mm o 1% 2mm o 1% 2mm o 1% 
δ50-90 Franja del Haz- Alta dosis, alto 
gradiente de dosis.  
2mm 3mm 3mm 




1.5  EXPRESIÓN DE LOS RESULTADOS  
 
1.5.1 Determinación de la dosis absorbida 
 
 Para la determinación de la dosis absorbida durante la fase experimental de nuestras 
pruebas utilizaremos el formalismo recomendado en el documento TRS-398 del OIEA (En 
los cuales también participaron el ESTRO, OMS y OPS), para la determinación de la dosis 
absorbida en radioterapia en radioterapia con haces externo. En dicho documento se explica 
detalladamente los fundamentos y las ventajas de este código internacional para la 
dosimetría basada en patrones de dosis absorbida en agua. 
 
 En el formalismo propuesto por la OIEA (Viena, 2005), toma en cuenta las 
“magnitudes de influencias” para el cálculo de la dosis absorbida registradas ya sea por 
medio de dosímetros o cámaras de ionización. Las magnitudes de influencia se definen 
como aquellas que no son el objeto de la medida pero influyen en la magnitud a medir. 
Pueden ser de diferente naturaleza, como por ejemplo, presión, temperatura y tensión de 
colección; pueden provenir del dosímetro (por ejemplo: envejecimiento, deriva del cero, 
calentamiento); o pueden ser magnitudes relacionadas con el campo de radiación (por 
ejemplo calidad del haz, tasa de dosis, dimensiones del campo, profundidad en un 
maniquí). Suponiendo que las magnitudes de influencia actúan independientemente unas de 
otras, se puede aplicar un producto de factores de corrección, Πki, donde cada uno de ellos, 
ki, está relacionado solamente con una magnitud de influencia. La independencia de los ki 
es válida para las correcciones comunes por presión y temperatura, polaridad, eficiencia de 
colección, etc.  
 
Un cambio en la calidad del haz de referencia, Qo, utilizado para calibrar una 
cámara de ionización, se puede tratar también como una magnitud de influencia. Las 
medidas que se hagan en calidades de radiación diferentes a la de referencia, Qo, requieren 
por lo tanto un factor de corrección (kQ,Qo).  
 




Para la determinación de la dosis absorbida en nuestro fantoma antropomórfico 
utilizaremos la siguiente ecuación extraída del  documento TRS-398 para este fin: 
 , = ,,	, 
Donde: ,: es la dosis absorbida en agua cuando se utiliza un haz de calidad Q, diferente a la 
calidad Q0 empleada para su calibración.  : es el promedio de las lecturas registradas, en el punto de estudio, con  la cámara de 
ionización la cual se ha corregido a los valores de referencia de las otras magnitudes de 
influencia para las que el factor de calibración es válido, diferentes a las relacionada con la 
calidad del haz.   ,,: es el factor de calibración de la cámara de ionización en términos de dosis 
absorbida en agua, obtenido de un laboratorio  de calibración. 	,: es el factor de corrección por la calidad del haz de radiación, corrige por los efectos 
de la diferencia entre la calidad del haz de referencia, Q0, y la calidad real del usuario, Q.  
 
El valor de MQ se calcula de la siguiente forma:  
  =  				 
 En donde:   : es el promedio de las lecturas registradas en el punto de estudio.  	: es el factor de corrección por presión y temperatura, también expresado 
como , , el cual se calcula como: ,  =  .!"#$%%.!"#$. Dicho factor 
corrige las lecturas por presión y temperatura en la escala k, respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Las condiciones de referencias para la 
cámara utilizada son T0 = 20°C y P0 = 1013.2 mbar (Anexo VIII). 	: es el factor de calibración del electrómetro. Si el electrómetro no está 
calibrado independientemente, 	= 1.  	: es el factor de corrección por polaridad. Y se calcula mediante la siguiente 
fórmula:  &'() = |+,||+-|+ , en donde .# es la tensión en V1 y  ./ y es la tensión en - 




V1.  	: es el factor de corrección por recombinación. El valor de dicho factor se nos 
proporciona en la hoja de calibración de la cámara Ks= 1. (Ver Anexo VIII). 
Igualmente comprobamos su valor mediante la siguiente fórmula: &0 ≈ 1 + 45657  /!8687  /!9. 
En donde V1  y V2 son las tensiones de colección normal y reducida respectivamente 
y M1 y M2 son las lecturas en cada tensión. 
 
  El valor del factor de calibración ,,, proviene del certificado de calibración de 
la cámara de ionización (Anexo VIII) en términos de dosis absorbida en agua. El valor de 
dicho factor es de ,, = :. ;<:=>?@/B.  
 
 En cuanto al factor de corrección por la calidad del haz ( 	,), del haz de fotones 
de 6MV utilizado para los cálculos, es un valores que ya ha sido determinado anteriormente 
por  los físicos médicos del Departamento de Radioterapia del ION.  El valor de dichos 
factor es: 	,= 0.9898.  
 
1.5.2 Determinación de la diferencia local de dosis 
 
 Las diferencias entre los valores calculados por un TPS y los valores medidos en el 
mismo punto  durante el tratamiento de radioterapia, son el resultado de las limitaciones del 
cálculo de dosis, las incertidumbres en el proceso de medición, o fluctuaciones del 
acelerador [6]. Con el fin de obtener la exactitud de los cálculo de dosis realizadas por el 
sistema de planificación, el documento ESTRO 2004 (al igual que otros organismos 
internacionales) recomienda expresar la desviación d(i) entre los valores de dosis 
calculados (subíndice c) y los valores medidos (subíndice m)   como la relación entre los 
valores absolutos de dosis, después de una normalización por las condiciones de referencia 
(Ver Figura 3). 






Figura 3. En la siguiente figura se muestra: A. Geometría para la determinación de la dosis 
en un punto especifico i. B.  Situación de referencia (Distancia fuente- piel (SSD), tamaño 
del campo a isocentro (s), y profundidad (d). La normalización se obtiene tomando la 
relación de la dosis absorbida por unidad de monitor, D(i)/M(i), en cada punto i. En la 
práctica el mismo valor de M se suele dar para todos los puntos i, así como de M(ref). Esto 
es válido tanto para las mediciones de dosis (m) como para los cálculos de dosis (c) [6].  
 
 La siguiente ecuación da la relación d (i) entre el valor de dosis calculada y medida 
en un punto i después de la  normalización:   
 
CD = EFD.FD/EFGHI.FGHIEJD.JD/EJGHI.JGHI 
 
En nuestro caso el valor del factor de referencia en la ecuación mostrada es muy 
próximo a uno (1) (puesto que la dosis calculada por el TPS y las lecturas reales registradas 
en las condiciones de referencia son muy parecidas), por lo cual nuestra ecuación la 
podremos expresar  como los valores de dosis calculadas por el TPS en el punto i entre las 
lecturas de dosis medidas experimentales registradas en el mismo punto.  
 




Alternativamente, la desviación se puede expresar como la diferencia porcentual d% 
(i), también llamada diferencia local de dosis, entre el valor cálculado y el valor medido 
para el mismo número de unidades monitor, normalizado a la cantidad medida: d% (i) = 
100. [d(i) -1]. La ultima ecuación tambien se puede expresar como: 
 
C% = 100 ∗ ENODO PQRPSRQCQ − ENODO UHCDCQENODO UHCDCQ  
 
Dicha ecuación es aplicable a todas las pruebas que realizaremos en este trabajo, 
puesto que utilizaremos un haz de fotones. En el caso del haz de electrones, en las zonas de 
baja dosis y bajo gradiente, esta evaluación resulta a veces inapropiada por los elevados 
errores relativos (en general poco significativos) que a veces se producen en las zonas más 
periféricas del haz, por lo que a la ecuación anteriormente mostrada se le tendria que 





























 Analizar y comparar los valores calculados con el Sistema de Planificación de 
Tratamiento (TPS) con los obtenidos mediante el uso de cámara de ionización 
insertada en fantoma antropomórfico, siguiendo recomendaciones 





 Elaborar tres planeamientos de tratamiento utilizando el TPS (Curvas de 
isodosis), uno para campo simple, otro para campo complejo colimado con 
multilaminas y el último, para campo oblicuo con cuña. 
 
 Montar un sistema de cámara de ionización insertada en un fantoma 
antropomórfico para medir los valores de dosis reales durante pruebas con 
Acelerador Lineal en los tres campos mencionados anteriormente. 
 
 
 Tabular y comparar los resultados entre las mediciones con la cámara de 
ionización y  los valores obtenidos mediante el TPS. 
 
 
 Calcular la diferencia entre los resultados de ambos métodos y determinar si 








CAPÍTULO II:   Materiales  y Metodología  
 
2.1  MATERIALES 
 
2.1.1 Camara de ionización PTW, Modelo NT 30010: La PTW NT 30010 es una 
cámara de ionización cilíndrica sumergible de tipo Farmer, con volumen sensible de 
0.6cm3. Este tipo de camara estándar es resistente al agua para dosimetría absoluta 
de fotones y electrones.  La energía nominal útil oscila entre 30 keV y 50 MeV.  La 
cámara es de construcción robusta, ya que el material de la pared es de grafito con 
una cubierta de protección de acrílico y el electrodo está hecho de aluminio. La 
cámara utilizada durante las pruebas fue la de número de serie 428, la misma fue 
polarizada a 400 voltios. 
 
   Datos de calibración de la cámara de ionización utilizada: 
 
                Factor de calibración del detector: ND,W = 5.295x107 Gy/C 
 
   Corrección de calidad del haz: 
Calidad del haz Factor de corrección KQ Incertidumbre 
60Co 1.000 1.1% 
 
      Condiciones de referencia: 
 
Calidad del haz 60Co 
Temperatura 293.2 K (20°C) 
Presión 1013.2 hPa 
Humedad relativa 50% 
Voltaje de polarización de la 
cámara. 
+ 400V 
Eficiencia de la colección iónica. 100% 
 




  Los datos son sacados del certificado de calibración N° 0902145 de la 
compañía PTW, la calibración fue realizada en PTW Freiburg, Alemania el 2009-
07-15 y tiene un intervalo de recalibración recomendado de 2 años. Para ver más 
detalles pueden ver el certificado de calibración de la cámara de ionización 
utilizada en el Anexo VIII.  
 
2.1.2 Electrómetro PTW Tandem T10015: El electrómetro PTW Tandem T10015 
utilizado en la realización del estudio es el de número de serie 50097. Este equipo se 
encargará de leer la señal eléctrica producida por la por el detector cuando es 
irradiado. 
 
2.1.3  Software – TPS PLATO Sunrise V2.7: El modelo computacional para el cálculo 
de dosis, utilizado en el ION es el sistema de planificación de tratamiento 
Nucletron, PLATO SUNRISE V2.4. Este software fue diseñado para facilitar el 
planeamiento del fotón y electrón del haz de tratamiento que se realizarán con haces 
externos del sistemas de radioterapia. Éstos incluyen cualquier unidad del 
acelerador linear o del cobalto 60. 
 
2.1.4 Fantoma Antropomórfico – CIRS 002LFC IMRT Fantoma de Tórax:  El  
fantoma antropomórfico Modelo 002LFC CIRS de Simulación Tecnológica de 
Tejido (Norfolk, Virginia, USA) fue diseñado para direccionar problemas 
complejos de comisionamiento y para comparar el planeamiento del sistema de 
tratamiento (TPS).  Es  un método seguro para la  verificación de los planes 
individuales de paciente y entrega de dosis. El fantoma CIRS 002LFC es de forma 
elíptica y representa un tórax humano promedio, en proporción, densidad y 
estructura de dos dimensiones. El cuerpo del fantoma está hecho de un material 
llamado agua plástica. Dentro del fantoma hay secciones que emulan la densidad 
del tejido pulmonar y del hueso, en las cuales hay diferentes orificios que permiten 
ser rellenados ya sea por insertos con densidades equivalentes a los diferentes 
tejidos o bien para colocar la cámara de ionización. La cámara de ionización 
permite realizar mediciones de dosis absorbida en varios planos dentro del fantoma. 




La ubicación de los orificios permite la verificación en las áreas más críticas del 
tórax.  
 
2.1.5 Equipo de Irradiación LINAC ELEKTA: Para llevar a cabo este trabajo de 
estudio se utilizara el acelerador lineal de electrones con finalidad médica (Elekta 
Precise, Equipo N°2) que se encuentran instalados en el Departamento de 
Radioterapia del Instituto Oncológico Nacional. El acelerador lineal Elekta Precise 
Treatment System, poseen 2 energías: una de fotones (6MV, 18MV) y 5 energías de 
electrones (6MeV, 9MeV, 12MeV, 15MeV, 20MeV). En el presente trabajo solo se 








































Siguiendo las recomendaciones internacionales se realizarán tres estudios, el primero 
es un caso simple, el segundo un caso complejo colimado con multilaminas, y el tercero un 
caso oblicuo con cuña. En cada caso se estudiarán tres puntos, uno en el isocentro del haz, 
el siguiente en un punto alejado del isocentro pero dentro del haz (OCBLDG) y el último 
punto estará fuera del haz de radiación (OBELDG). 
 
La planificación de los tres casos mencionados anteriormente del fantoma 
antropomórfico se realizara con el TPS PLATO V2.7 que es el programa para el 
planeamiento de tratamiento con el que cuenta el Instituto Oncológico Nacional (ION) para 
este procedimiento.  
 
La implementación del tratamiento simulado será utilizando el acelerador lineal 
(LINAC) marca: ELEKTA número: 2 del Departamento de Radioterapia del ION. La 
energía utilizada para la realización de las pruebas será un haz de fotones de 6MV. Es 
importante mencionar que el previo comisionamiento del LINAC con el fantoma 
antropomórfico fue realizado por los físicos médicos de la institución.  
 
Para la realización de las pruebas se utilizo un fantoma antropomórfico de tórax, el 
cual simula la forma y las densidades de un tórax humano real, el mismo consta con 10 

















Figura 4.  En la siguiente figura se muestra: A. Esquema de la enumeración de los insertos 
en el fantoma antropomórfico. B.  Vista del fantoma antropomórfico utilizado en la 
realización de las pruebas realizadas. 
 
La medición de las dosis de radiación se realizara mediante la utilización de una 
cámara de ionización la misma se localizara, dependiendo del caso de estudio, en uno de 




Figura 5.  En la siguiente figura se muestra: A. Cámara de ionización utilizada en la 









Igualmente se registrará la temperatura utilizando un termómetro digital y la presión 
con un barómetro, para poder realizar la corrección por presión y temperatura de las 
lecturas conseguidas durante la realización de las pruebas. 
 
Los datos obtenidos de las simulaciones con el planificador de tratamiento TPS 
PLATO V2.7 se compararán con los valores reales registrados por la cámara de ionización 
en el interior del fantoma durante la implementación del tratamiento con el LINAC 
ELEKTA II.  Se calculará el porcentaje de variación de un valor con respecto a otro, de esta 
forma sabremos qué tan fiable es el TPS PLATO V2.7 en la planificación de los 
tratamientos. Igualmente compararemos estos valores con los rangos de tolerancia, para 
cada caso, del documento ESTRO 2004 [6].  
 
2.2.1 CASOS A ESTUDIAR 
 
Como se pudo observar en la Tabla 1, los valores de tolerancia recomendados por el 
ESTRO están agrupados en tres categorías que son: geometría homogénea simple, 
geometría compleja y las geometrías más complejas. Los casos a estudiar en este trabajo 
obedecen a estos tres tipos de complejidades geométricas y los mismos fueron escogidos 
para representar de forma sencilla cada uno de estos grupos. A continuación la descripción 
de los tres casos a estudiar: 
 
• Caso simple: Se trata de una geometría homogénea simple.  En este caso se hace 
uso únicamente del colimador primario para definir el campo de tratamiento 11x11 
cm tomando como punto de referencia el isocentro (X1=Y1= -5.5 cm; X2=Y2= 5.5 
cm). El haz incide en el fantoma con de cero grados (0°). 
 
• Caso complejo colimado con multilaminas: Corresponde a una geometría 
compleja, puesto que no utiliza únicamente el colimador primario sino que hace uso 
de las multilaminas (MLC) para definir el campo de radiación (Geometría no 
homogénea). El haz de radiación incide en el fantoma antropomórfico en ángulo de 




cero grados (0°).  
 
• Caso oblicuo con cuña: Esta geometría es más compleja que las anteriores, puesto 
que el haz lo haremos incidir sobre el fantoma en ángulo de  45° y además 
activaremos en el LINAC la opción de introducir una cuña en la trayectoria del haz 
de radiación. Solo se utilizara el colimador primario delimitando el campo de 
radiación a 11x11 cm tomando como punto de referencia el isocentro (X1=Y1= -5.5 
cm; X2=Y2= 5.5 cm).  
 
Para todos los casos tendremos los siguientes parámetros comunes:  Distancia Fuente-
Piel (SSD,Source-Skin Distance) de 97cm, Profundidad al isocentro (d, Depth) de 3cm, 
tamaño del campo 11x11 cm en colimador primario, dosis prescrita 200cGy al 100% en 





Figura 6. En la siguiente imagen se muestra: A. Distancia Fuente- Piel (SSD), 
Profundidad (d) y el isocentro  (Que en este caso también es nuestro punto de 
normalización). B. El tamaño del campo de tratamiento o de radiación, el mismo será 
de 11x11 cm en todos los casos estudiados. 
 




2.2.2 PUNTOS A ESTUDIAR EN LAS REGIONES DE INTERES 
 
 
Se estudiaran tres puntos por cada caso, los mismos son: 
 
• ISOCENTRO: Es un punto que representara la región de tolerancia δ1. Dicha 
región está formada por los puntos ubicados en el eje central del haz de radiación, 
por lo que presentan altas dosis y bajo gradiente de dosis. En esta región el punto 
escogido fue el isocentro, que también es nuestro punto de normalización.  
 
• OCBLDG: Es un punto representativo de la región de tolerancia δ3.  Esta región se 
encuentra fuera del eje central del eje de radiación alta dosis, bajo gradiente de 




•  OBELDG: Es un punto representativo de la región de tolerancia δ4. Esta región se 
encuentra completamente fuera del haz de radiación, por lo que tiene baja dosis y 
bajo gradiente de dosis. El nombre del punto OBELDG es por “Outside Beam 
Edges Low Dose Gradient”. 
 
 
En el caso simple y en el caso complejo colimado, en donde el haz de radiación incide 
en el fantoma en ángulo de 0°, los puntos de estudios ISOCENTO, OCBLDG y OBELDG 
corresponderán a las siguientes ubicaciones en el fantoma (Ver Figura 7, Sección A): 
Inserto 1 = ISOCENTRO; Inserto 2 = OCBLDG; e Inserto 6 = OBELDG. 
 
En el tercer caso, oblicuo con cuña, el haz de radiación incide en el fantoma en ángulo 
de 45°, por lo cual la ubicación de los puntos de estudios cambia un poco con respecto a los 
casos anteriores (Ver Figura 7, Sección B), los mismos serian: Inserto 1 = ISOCENTRO; 
Inserto 3 = OCBLDG; e Inserto 4 = OBELDG. 
 
 






Figura 7. En la siguiente imagen se muestra la ubicación, en el fantoma, de los puntos 
que se utilizaran según  la orientación del haz de radiación: A. Haz ubicado a 0° con 
respecto al fantoma, que obedece a las geometrías del caso simple y el caso complejo 
colimado con multilaminas. B. El haz es proyectado con ángulo de 45°, representando 

































CAPÍTULO III:   Planificación y Ejecución de los casos  
 
3.1 SIMULACIÓN DE LOS TRATAMIENTOS UTILIZANDO EL PROGRAMA 
TPS PLATO V2.7 
 
Para realizar este proceso se utilizaron los datos obtenidos de una Tomografía Axial 
Computarizada (TAC) realizada al fantoma antropomórfico. Con dichos datos se consiguió 
el contorno del fantoma, y mediante la utilización del programa TPS PLATO V2.7 se 
procedió al diseño de los campos y los cálculos de las distribuciones de dosis. Para mayor 
de información de los resultados de la simulación ver Anexo V: Resultados obtenidos con 
el TPS PLATO V2.7. 
 
3.1.1 SIMULACIÓN DEL CASO SIMPLE:  
 
Los datos introducidos para la simulación del tratamiento del caso simple son: Distancia 
Fuente-Piel (SSD,Source-Skin Distance) de 97cm, Profundidad (d, Depth) de 3cm al 
ISOCENTRO, tamaño del campo 11x11 cm en el colimador principal (Ver Figura 8), dosis 
prescrita 200cGy al 100% en una única fracción, utilizando un haz de radiación de 6MV. 
 
Figura 8. Muestra la delimitación del campo de radiación, 11 x 11 cm (X1= -5.5 cm; X2= 
5.5 cm; Y1= -5.5 cm; Y2= 5.5 cm), utilizando solamente el colimador primario para simular 
el caso simple en el TPS.  




Las unidades monitores por minuto calculadas por el TPS para el caso simple fueron 
de 197.2 MU/Min. 
 
Como se puede observar en las curvas de isodosis, obtenidas durante la simulación 
(ver figura 9),  tenemos una dosis máxima (Dmax) igual a 210.7 cGy (Localizada en las 
coordenadas X= 19.9; Y= 11.5; Z= -8.3). Mientras que en los puntos en estudio se 
obtuvieron los siguientes valores de dosis: 
 
ISOCENTRO = 200 cGy   (Localizada en las coordenadas X= 19.9; Y= 13.0; Z= -8.3). 
OCBLDG       = 165.1 cGy (Localizada en las coordenadas X= 15.7; Y= 17.0; Z= -8.3). 




Figura 9. Muestra la curva de isodosis obtenida mediante la simulación del caso 
simple utilizando el TPS.  








Los datos introducidos para la simulación del tratamiento del caso complejo colimado 
con multilaminas son: Distancia Fuente-Piel (SSD,Source-Skin Distance) de 97cm, 
Profundidad (d, Depth) de 3cm al ISOCENTRO, dosis prescrita 200cGy al 100% en una 
única fracción, utilizando un haz de radiación de 6MV, tamaño del campo 11x11 cm en el 
colimador principal al cual se le suma la colimación por multilaminas (Ver Figura 10). 
 
 
Figura 10. Muestra la delimitación del campo de radiación, 11 x 11 cm (X1= -5.5 cm; X2= 
5.5 cm; Y1= -5.5 cm; Y2= 5.5 cm) del colimador primario sumando la colimación de las 
multilaminas (MLC) como colimador secundario para simular el caso complejo colimado 
con multilaminas.  
 
Las unidades monitores por minuto calculadas por el TPS para el caso complejo 
colimado con multilaminas fueron de 198.5 MU/Min. 
 
Como se puede observar en las curvas de isodosis, obtenidas durante la simulación 
(Ver Figura 11),  tenemos una dosis máxima (Dmax) igual a 211.0 cGy (Localizada en las 




coordenadas X= 19.9; Y= 11.5; Z= -8.3). Mientras que en los puntos en estudio se 
obtuvieron los siguientes valores de dosis: 
 
ISOCENTRO = 200 cGy   (Localizada en las coordenadas X= 19.9; Y= 13.0; Z= -8.3). 
OCBLDG       = 162.5 cGy (Localizada en las coordenadas X= 15.7; Y= 17.0; Z= -8.3). 






Figura 11. Muestra la curva de isodosis obtenida mediante la simulación del caso 












3.1.3 SIMULACIÓN DEL CASO OBLICUO CON CUÑA 
 
 
Los datos introducidos para la simulación del tratamiento del caso oblicuo con cuña 
son: Distancia Fuente-Piel (SSD,Source-Skin Distance) de 97cm, Profundidad (d, Depth) 
de 3cm al ISOCENTRO, tamaño del campo 11x 8 cm en el colimador principal (Ver Figura 






Figura 12. Muestra la delimitación del campo de radiación, 11 x 8 cm (X1= -5.5 cm; X2= 
5.5 cm; Y1= -4.0 cm; Y2= 4.0 cm) utilizando solamente el colimador primario para simular 
el caso oblicuo con cuña en el TPS. 
 
Las unidades monitores por minuto calculadas por el TPS para el caso oblicuo con 
cuña fueron de 290.0 MU/Min (116.9 MU/Min con cuña y 173.1 abierto). 




Como se puede observar en las curvas de isodosis, obtenidas durante la simulación 
(Ver Figura 13),  tenemos una dosis máxima (Dmax) igual a 218.9 cGy (Localizada en las 
coordenadas X= 21.3; Y= 11.3; Z= -8.3). Mientras que en los puntos en estudio se 
obtuvieron los siguientes valores de dosis: 
 
ISOCENTRO = 200 cGy   (Localizada en las coordenadas X= 19.9; Y= 13.0; Z= -8.3). 
OCBLDG       = 167.4 cGy (Localizada en las coordenadas X= 19.8; Y= 17.0; Z= -8.3). 






Figura 13. Muestra la curva de isodosis obtenida mediante la simulación del caso oblicuo 
con cuña utilizando el TPS.  
 
 




3.2  APLICACIÓN DEL TRATAMIENTO UTILIZANDO ACELERADOR LINEAL 
ELEKTA PRECISE N°2. 
 
Datos de los equipos utilizados: 
 
LINAC ELEKTA II 
Energía 6 MV 
Electrómetro: PTW Tandem T10015 SN 50097 
kelect: 1.000 
Cámara: PTW TN30010 SN 0427 
*ND,w (Gy/nC): 0.05363 
*P0 1013.2 mbar 
*T0 20 °C 
 
* Datos obtenidos del Certificado de calibración N° 0902145 de la compañía PTW, la 
calibración fue realizada en PTW Freiburg, Alemania el 2009-07-15 y tiene un intervalo de 
recalibración recomendado de 2 años. Para mayor detalle puede consultar el certificado de 
calibración de la cámara de ionización en el Anexo VIII. 
 
3.2.1  CASO SIMPLE 
 
Se monto el sistema (Ver Figura 14), siguiendo los siguientes parámetros: Distancia 
Fuente-Piel (SSD,Source-Skin Distance) de 97cm, Profundidad (d, Depth) de 3cm al 
ISOCENTRO, tamaño del campo 11x11 cm en el colimador principal. 
 
La  dosis prescrita al ISOCENTRO es de 200cGy al 100% en una única fracción, 
utilizando un haz de radiación de 6MV. Se utilizo las unidades monitor calculadas por el 
TPS para este caso que fueron de 197.2 MU/Min.  
 






Figura 14. Muestra el sistema montado para realizar el caso simple, se puede apreciar la 
posición del LINAC (0°) con respecto al fantoma antropomórfico.   
 
3.2.1.1   RESULTADOS DE LAS MEDICIONES PARA EL CASO SIMPLE 
 
 
Punto en Estudio  * Dosis Promedio 
Registrada 
ISOCENTRO 2.03 Gy 
OCBLDG 1.69 Gy 
OBELDG 0.15 Gy 
 
*  Las dosis promedios registradas son el resultado de previos cálculos realizados. Estos 
cálculos involucran el promedio de las 5 lecturas registradas, la aplicación del factor de 
corrección por presión y temperatura, (φ(PK,TK), factor de calibración del electrómetro 
(Kelect), factor de corrección por polarización (Kpol), el factor de corrección por 
recombinación (Ks), la multiplicación por el factor de calibración de la cámara de 
ionización ((VW,XYZ/[\), y por el factor de corrección por calidad del haz (KQ,Q0). Los 
detalles de estos cálculos se pueden observar en el Anexo VI.  
 
 




3.2.2   CASO COMPLEJO COLIMADO CON MULTILAMINAS 
 
El sistema montado en este caso es similar al caso simple, con la excepción que a 
esta prueba se le suma la colimación por multilaminas (Ver Figura 15). Los parámetros 
para el caso complejo colimado con multilaminas son: Distancia Fuente-Piel (SSD,Source-
Skin Distance) de 97cm, Profundidad (d, Depth) de 3cm al ISOCENTRO, tamaño del 
campo 11x11 cm en el colimador principal al cual se le suma la colimación por 
multilaminas.  
 
La  dosis prescrita al ISOCENTRO es de 200cGy al 100% en una única fracción, 
utilizando un haz de radiación de 6MV. Se utilizo las unidades monitor calculadas por el 
TPS para este caso que fueron de 198.5 MU/Min.  
 
 
Figura 15. Muestra el sistema montado para realizar el caso complejo colimado con MLC, 
se puede apreciar la posición del LINAC (0°) con respecto al fantoma antropomórfico. 




3.2.2.1 RESULTADOS DE LAS MEDICIONES PARA EL CASO COMPLEJO 
COLIMADO CON MLC.  
 
Punto en Estudio  * Dosis Promedio 
Registrada 
ISOCENTRO 2.01 Gy 
OCBLDG 1.66 Gy 
OBELDG 0.12 Gy 
 
*  Las dosis promedios registradas son el resultado de previos cálculos realizados. Estos 
cálculos involucran el promedio de las 5 lecturas registradas, la aplicación del factor de 
corrección por presión y temperatura, (φ(PK,TK), factor de calibración del electrómetro 
(Kelect), factor de corrección por polarización (Kpol), el factor de corrección por 
recombinación (Ks), la multiplicación por el factor de calibración de la cámara de 
ionización ((VW,XYZ/[\), y por el factor de corrección por calidad del haz (KQ,Q0). Los 
detalles de estos cálculos se pueden observar en el Anexo VI.  
 
3.2.3   CASO OBLICUO CON CUÑA 
 
El sistema montado para el caso oblicuo con cuña (Ver Figura 16) sigue los 
siguientes parámetros: Distancia Fuente-Piel (SSD,Source-Skin Distance) de 97cm, 
Profundidad (d, Depth) de 3cm al ISOCENTRO, tamaño del campo 11x 8 cm en el 
colimador principal. 
 
La  dosis prescrita al ISOCENTRO es de 200cGy al 100% en una única fracción, 
utilizando un haz de radiación de 6MV. Se utilizo las unidades monitor calculadas por el 









Figura 16. Muestra el sistema montado para realizar el caso oblicuo con cuña, se puede 
apreciar la posición del LINAC (45°) con respecto al fantoma antropomórfico. 
 
3.2.3.1 RESULTADOS DE LAS MEDICIONES PARA EL CASO OBLICUO CON 
CUÑA.  
 
Punto en Estudio  * Dosis Promedio Registrada 
ISOCENTRO 2.04 Gy 
OCBLDG 1.71 Gy 
OBELDG 0.10 Gy 
 
*  Las dosis promedios registradas son el resultado de previos cálculos realizados. Estos 
cálculos involucran el promedio de las 5 lecturas registradas, la aplicación del factor de 
corrección por presión y temperatura, (φ(PK,TK), factor de calibración del electrómetro 
(Kelect), factor de corrección por polarización (Kpol), el factor de corrección por 
recombinación (Ks), la multiplicación por el factor de calibración de la cámara de 
ionización ((VW,XYZ/[\), y por el factor de corrección por calidad del haz (KQ,Q0). Los 
detalles de estos cálculos se pueden observar en el Anexo VI.  




CAPÍTULO IV:   Cálculos de incertidumbres  
 
4.1  ERRORES E INCERTIDUMBRES EN RADIOTERAPIA.  
 
 
Como ya hemos visto, un error es la diferencia entre un valor medido y el valor real. El 
mismo tiene tanto un valor numérico como un signo. En radioterapia los errores pueden 
originarse por ejemplo [2], por (i) errores humanos causados por ignorancia, falta de 
atención, mal entendido o juicio equivocado; (ii) errores instrumentales causados por fallos 
mecánicos, eléctricos o de “software”; (iii) errores aleatorios debido a causas  desconocidas 
o a condiciones experimentales incontrolables en los procesos de planificación y ejecución 
del tratamiento; (iv) errores sistemáticos en el proceso, etc. Por el contrario, la 
incertidumbre asociada con la medida es un parámetro que caracteriza la dispersión de los 
valores, por lo tanto no tiene signo conocido y generalmente se supone que será simétrica.  
 
La incertidumbre de un resultado no puede corregirse sino que esa falta de 
conocimiento es intrínseca al resultado y éste debe siempre darse acompañado de su 
incertidumbre. Las incertidumbres de las medidas se expresan como incertidumbres 
relativas, y la evaluación de las incertidumbres típicas se clasifican en tipo A (evaluadas 
por métodos estadísticos) y tipo B (evaluadas por cualquier otro método). Todas se 
describen por desviaciones estándar que se combinan en cuadratura (raíz cuadrada de la 
suma de los cuadrados) para determinar la incertidumbre estándar combinada de un 
resultado [29].  
 
 En el informe número 24 del ICRU [30] se concluye que “ aunque es muy pronto 
para generalizar, la evidencia disponible para ciertos tipos de tumores señala la necesidad 
de una exactitud del ± 5% en el suministro de la dosis a un volumen blanco si se persigue la 
erradicación del tumor primario”. El criterio del ICRU se dio en un contexto donde las 
incertidumbres se estimaron al nivel de intervalos de confianza del 95%, y por tanto 
corresponden aproximadamente a dos desviaciones estándar.    
 




 La OIEA en su documento IAEA-TECDOC-1151 [3] considera que en la actualidad 
una desviación estándar  de ± 2.5% en el suministro de dosis a un paciente es un criterio 
demasiado estricto, y probablemente el limite debería aumentarse, pero no existen 
recomendaciones definitivas en este sentido. Lo que la radiobiología y la radioterapia 
modernas han confirmado es la necesidad de suministrar dosis con alta exactitud, sobre 
todo cuando se aplican técnicas en las que se aumenta la dosis prescrita a niveles sin 
precedentes (“dose escalation” en radioterapia conformada). 
 
 Hay muchos pasos a lo largo del proceso de tratamiento que se relacionan con 
aspectos físicos, por ejemplo desde la calibración del haz clínico hasta el cálculo del tiempo 
de irradiación o de unidades de monitor, y todos los pasos incluyen errores e 
incertidumbres de mayor o menor grado. Si se piensa que hay otras posibles fuentes de 
error e incertidumbre en los aspectos puramente clínicos, y aún en los modelos 
radiobiológicos, se entiende que es necesario extremar las precauciones en cada paso y 
minimizar sus errores e incertidumbres, a fin de garantizar que la exactitud final del 
tratamiento sea aceptable [3]. 
 
4.2 CÁLCULO DE INCERTIDUMBRES EN LAS PRUEBAS 
REALIZADAS. 
 
La evaluación de las incertidumbres en las lecturas realizadas durante las pruebas sigue 
la guía dada por la ISO [29] y el TRS-398[31] . A continuación realizaremos el cálculo de 
las incertidumbres que se deben tomar en cuenta para el cálculo incertidumbre total de las 
mediciones realizadas para cada caso, para ver los detalles de los cálculos ver Anexo. Para 
determinar las incertidumbres de las pruebas utilizaremos la siguiente ecuación:  
 
],´ % = _]´; + ],`,´; + ]	,´;  
 Donde: 
       ], ´ %: es la incertidumbre relativa estimada de la dosis absorbida en el punto de 
estudio expresada en porcentaje.  ]´ : es la incertidumbre relativa de las lecturas registradas en el punto de estudio. La 




determinación de la misma es mediante la raíz cuadrada de la suma de los cuadrados de 
la incertidumbre del promedio de las lecturas (MQ), incertidumbre del factor de 
corrección por presión y temperatura (KT,P), incertidumbre del factor de corrección del 
electrómetro (Kelect), la incertidumbre del factor de corrección por polaridad (Kpol) y el 
factor de corrección por recombinación (Ks).  
El valor de Kelect lo consideraremos igual a cero (Kelect= 0%), puesto que dicha 
incertidumbre ya fue contemplada en la incertidumbre del factor ( abc,d,e´ ) en el 
certificado de calibración de la cámara de ionización (Ver Anexo VIII); la 
incertidumbre del factor de corrección por polaridad es de Kpol≤ 0.2% (Para K=2) por 
lo tanto  para K=1 este valor será de Kpol ≤ 0.1 (Ver Anexo VIII); y el factor de 
corrección por recombinación (Ks) la consideramos como Ks ≤ 0.4%, TRS-398[31]. 
Para ver los detalles de los cálculos del factor a+e´  ver Anexo VII. ],`,´ : es la incertidumbre relativa del factor de calibración de la cámara de 
ionización utilizada. Basándonos en el certificado de calibración de la cámara de 
ionización (Anexo VIII) la incertidumbre es de ],`,´ =0.0055 (Para K=1), para ver 
más detalle del cálculo de la incertidumbre ver Anexo VII. ]	,´ : es la incertidumbre del factor de corrección por la calidad del haz de radiación. 
Tomando que esta calibración no fue realizada en el laboratorio primario de calibración 
la incertidumbre ]	,´ =0.01 (Para K=1), según el documento TRS-398 [31].  
 
 A continuación presentamos los cálculos de las incertidumbre típicas relativas 
estimadas para cada caso estudiado.  
 
Incertidumbre típica relativa 
estimada de Dw,Q:  
],´ % = _]´; + ],`,´; + ]	,´;  
Caso simple Caso complejo 
colimado con 
MLC. 
Caso oblicuo con 
cuña 
ISOCENTRO 1.22 % 1.22 % 1.22 % 
OCBLDG 1.22 % 1.22 % 1.22 % 
OBELDG 1.31 % 1.38 % 1.44 % 




Como se puede apreciar en la tabla anterior, en ninguno de los casos se ha superado 
la tolerancia de ± 2.5% recomendada por la OIEA,  documento  IAEA-TECDOC-1151 [3], 

































CAPÍTULO V:   Resultados   
 
5.1 COMPARACIÓN DE LOS DATOS CALCULADOS EN EL TPS CON LOS 








      Datos:                        
                                       Dosis calculada con el TPS:        2.00 Gy (200 cGy)   
                                 Dosis medida:                              2.03 Gy 
                                 Tolerancia (δ1):                            2%  
 




EA=  Valor Calculado – Valor Experimental = 2.00 Gy – 2.03 Gy =  - 0.03 Gy  
EA=  -0.03 Gy 
 
 
Diferencia local de dosis:  
 EDIHGH[PDQ% = fg)(h ig)Fj)gk(/fg)(h lm'nhoJnpqg)fg)(h lm'nhoJnpqg) r 100 = .sstu/.stu.stu r100 = −1.48%  














                           Dosis calculada con el TPS:        1.65 Gy (165.1 cGy)   
                           Dosis medida:                              1.68 Gy 
                           Tolerancia (δ3):                            3%  
 




EA=  Valor Calculado – Valor Experimental = 1.65 Gy – 1.68 Gy =  - 0.03 Gy  
EA=  - 0.03 Gy 
 
Diferencia local de dosis:  
 EDIHGH[PDQ% = fg)(h ig)Fj)gk(/fg)(h lm'nhoJnpqg)fg)(h lm'nhoJnpqg) r100 = !.x"tu/!.xytu!.xy tu r100 = −1.78 %  




       
      Datos: 
                               Dosis calculada con el TPS:        0.12 Gy (12.0 cGy)   
                         Dosis medida:                              0.15 Gy 













EA=  Valor Calculado – Valor Experimental = 0.12 Gy –0.15 Gy =  -0.03 Gy  
EA=  -0.03 Gy 
 
Diferencia local de dosis:  
 
EDIHGH[PDQ% = {QRNG \QRPSRQCN − {QRNG |}~HGDUH[QR{QRNG |}~HGDUH[QR r 100 = 0.12YZ − 0.15YZ0.15 YZ r100 = −20  % 









      Datos:                        
                                       Dosis calculada con el TPS:        2.00 Gy (200 cGy)   
                                 Dosis medida:                              2.01 Gy 
                                 Tolerancia (δ1):                            3%  
 




EA=  Valor Calculado– Valor Experimental = 2.00 Gy– 2.01 Gy =  - 0.01 Gy  
 
EA=  -0.01 Gy 





Diferencia local de dosis:  
 EDIHGH[PDQ% = fg)(h ig)Fj)gk(/fg)(h lm'nhoJnpqg)fg)(h lm'nhoJnpqg) r 100 = .sstuu/.s!t.s!tu r100 = −0.5  %  







                           Dosis calculada con el TPS:        1.62 Gy (162.5 cGy)   
                           Dosis medida:                              1.66 Gy 
                           Tolerancia (δ3):                            3%  
 




EA=  Valor Calculado –Valor Experimental = 1.62 Gy –1.66 Gy =  -0.04 Gy  
EA=  -0.04 Gy 
 
Diferencia local de dosis:  
 EDIHGH[PDQ% = fg)(h ig)Fj)gk(/fg)(h lm'nhoJnpqg)fg)(h lm'nhoJnpqg) r100 = !.xtu/!.xxtu!.xx tu r100 = −2.41 %  
     













       
      Datos: 
                               Dosis calculada con el TPS:        0.06 Gy (6.0 cGy)   
                         Dosis medida:                              0.12 Gy 
                         Tolerancia (δ4):                            40%  
 




EA=  Valor Calculado –Valor Experimental = 0.06 Gy– 0.12 Gy =  -0.06 Gy  
EA=  -0.06 Gy 
 
Diferencia local de dosis:  
 EDIHGH[PDQ% = fg)(h ig)Fj)gk(/ fg)(h lm'nhoJnpqg)fg)(h lm'nhoJnpqg) r 100 = s.sxtu/s.!tus.!tu r100 = −50%  








      Datos:                        
                                       Dosis calculada con el TPS:        2.00 Gy (200 cGy)   
                                 Dosis medida:                              2.04 Gy 
                                 Tolerancia (δ1):                            4%  
 
 








EA=  Valor Calculado –Valor Experimental = 2.00 Gy –2.04 Gy =  -0.04 Gy  
EA=  -0.04 Gy 
 
Diferencia local de dosis:  
 EDIHGH[PDQ% = fg)(h ig)Fj)gk(/fg)(h lm'nhoJnpqg)fg)(h lm'nhoJnpqg) r100 = .sstu/.stu.stu r100 = −1.96 %  






                           Dosis calculada con el TPS:        1.67 Gy (167.4 cGy)   
                           Dosis medida:                              1.71 Gy 
                           Tolerancia (δ3):                            4%  
 




EA=  Valor Calculado –Valor Experimental = 1.67 Gy –1.71 Gy =  -0.04 Gy  










Diferencia local de dosis:  
 EDIHGH[PDQ% = fg)(h ig)Fj)gk(/fg)(h lm'nhoJnpqg)fg)(h lm'nhoJnpqg) r100 = !.xtu/!.!tu!.! tu r100 = −2.34 %  





       
      Datos: 
                               Dosis calculada con el TPS:        0.12 Gy (11.8 cGy)   
                         Dosis medida:                              0.10 Gy 
                         Tolerancia (δ4):                            50%  
 




EA=  Valor Calculado– Valor Experimental = 0.12 Gy – 0.10 Gy =  0.02 Gy  
EA=  0.02 Gy 
 
Diferencia local de dosis:  
 EDIHGH[PDQ% = fg)(h ig)Fj)gk(/fg)(h lm'nhoJnpqg)fg)(h lm'nhoJnpqg) r 100 = s.!tu/s.!stus.!stu r100 = 20%  
















• Se obtuvo un error absoluto (EA) igual a -0.03 Gy en todos los puntos de estudio 
(ISOCENTRO, OCBLDG y OBELDG). Lo que nos indica que el valor 
experimental medido con la cámara de ionización inserta en el fantoma en 
dichos puntos es inferior al valor calculado por el TPS en 0.03 Gy.  
 
• Los calculos de la diferencia local de dosis (Diferencia%) en los puntos en 
estudio cumplieron con los valores de tolerancia recomendados por el ESTRO. 
Los mismos fueron: ISOCENTRO: Diferencia%= -1.48% (Cumple con la 
tolerancia δ1= 2%); OCBLDG: Diferencia%= -1.78% (Cumple con la tolerancia 
δ3= 3%); y el punto OBELDG: Diferencia%= -20%  (Cumple con la tolerancia 
δ4= 30%). 
 
CASO COMPLEJO COLIMADO CON MLC:  
 
• Se obtuvieron valores de error absoluto diferentes para todos los puntos en 
estudios. ISOCENTRO: EA= -0.01 Gy (Sinendo inferior en 0.01Gy al valor de 
dosis calculado por el TPS); OCBLDG: EA= -0.04 Gy (Siendo inferior en 0.04Gy 
al valor de dosis calculado por el TPS); y en el punto OBELDG: EA= -0.06 Gy 
(Siendo inferior en 0.06Gy al valor de dosis calculado por el TPS). 
 
• En este caso la diferencia local de dosis (Diferencia%) cumplio los valores de 
tolerancia recomendados por el ESTRO solo para los puntos: ISOCENTRO: 
Diferencia%= -0.5% (Cumple con la tolerancia δ1= 3%); y el punto OCBLDG: 
Diferencia%= -2.4% (Cumple con la tolerancia δ3= 3%). En cuanto al punto  
OBELDG diferencia local de dosis fue de Diferencia%= -50% no cumpliendose 
la tolerancia recomendada por el ESTRO para esta region  δ4= 40%.  





• Referente al no cumplimiento de la tolerancia recomendada para el punto 
OBELDG en el caso Complejo Colimado con MLC, se puede analizar lo 
siguiente: Es el mismo punto de OBELDG que en el Caso Simple (Inserto 6 en el 
fantoma), el ángulo de incidencia del haz de radiación es el mismo que en el 
Caso Simple 0°, la tolerancia recomendada por el ESTRO para el Caso Complejo 
colimado con MLC es 10% mayor que la recomendada por el Caso Simple y que 
el Caso Simple difiere con la prueba del Caso Complejo en que a este último se 
le agrega la colimación por multilaminas. Al introducir la colimación por 
multilaminas para realizar la conformación del haz de radiación ocurre un efecto 
en la distribución de dosis, lo más probable debido a los procesos de atenuación y 
de dispersión que ocurren al interaccionar el haz de radiación con este nuevo 
medio, pero sería prematuro asegurar que el TPS PLATOV 2.7 es impreciso para 
la planificación de geometrías que incorporen colimación por multilaminas sin 
antes realizar nuevamente la prueba para corroborar que no se hayan presentado 
errores durante la ejecución de este caso. Estas comprobaciones se  justifican en 
el hecho de que el punto OBELDG está ubicado en una región completamente 
fuera del haz de radiación y que la dosis absorbida por esté no tiene ningún 
beneficio terapéutico, puesto que es por lo general tejido sano.  
 
• En cuanto al valor de diferencia local de dosis obtenido en el punto OBELDG 
(Diferencia%=50%) en el caso complejo colimado con MLC supera la tolerancia 
para esta región δ4= 40%. Una vez repetidas las pruebas y comprobado que en 
efecto se está superando el valor de tolerancia se deben tomar algunas medidas o 
acciones correctivas para ajustar los parámetros hasta llevar al equipo a los 
valores aceptables. No obstante si este parámetro satisface escasamente el nivel 
de tolerancia de forma sistemática, deberá realizarse alguna acción correctiva 
sobre éste. No olvidando que los niveles de tolerancia (δ), propuestos por el 
ESTRO 2004 y otros organismos internacionales, son recomendaciones de 
buenas prácticas clínicas y que no se deben considerar como valores absolutos 
validos en todas las circunstancias.   





CASO OBLICUO CON CUÑA:  
 
• Para este caso tanto el error absoluto en los puntos ISOCENTRO y OBELDG fue 
de EA= -0.04 Gy. Lo que nos dice que para estos dos puntos el valor registrado 
con la cámara de ionización durante las pruebas es inferior al valor calculado por 
el TPS en 0.04 Gy. Al contrario, en el punto OBELDG se obtuvo un error 
absoluto de EA= 0.02 Gy, lo que nos indica que en este caso que el valor 
calculado con el TPS es 0.02 Gy es superior al valor experimental obtenido con 
la cámara de ionización en dicho punto.  
 
• En cuanto a la diferencia local de dosis (Diferencia%) para este caso, todos los 
puntos cumplieron con los valores de tolerancia recomendados por el ESTRO. 
Los mismos fueron: ISOCENTRO: Diferencia%= -1.96% (Cumple con la 
tolerancia δ1= 4%); OCBLDG: Diferencia%= -2.34% (Cumple con la tolerancia 






















CAPÍTULO VII:   Conclusiones y futuros trabajos    
 
 
• El sistema de planificación de tratamientos (TPS) PLATO V2.7 que utiliza el ION 
cumplió con los niveles de tolerancia recomendados en el documento ESTRO 2004  
para las geometrías del Campo Simple y el Caso Oblicuo con cuña. En cuanto al 
Caso Complejo colimado con MLC, este cumplió las tolerancias recomendadas para 
el ISOCENTRO y para el OCBLDG, pero para el OBELDG no la cumplió 
superando en un 10% el valor de tolerancia recomendado por el ESTRO, por lo cual 
se deberá repetir la prueba con el fin de corroborar los resultados y de esta forma 
determinar si se debe aplicar o no medidas correctivas que permitan modificar los 
parámetros del TPS de tal forma que se cumplan las tolerancias recomendadas para 
estos sistemas.  
 
• Sí es verdad que el alto costo de los fantomas antropomorficos limita su adquisición 
por parte de los departamentos de radioterapia, tambien hay que reconocer que su 
utilización brinda mejor comprensión de la distribución de la dosis en el cuerpo del 
paciente, puesto que no solo emula la forma sino también las densidades de 
diferentes tejidos dentro del cuerpo humano y brinda puntos de estudios fijos dentro 
de la anatomía del fantoma. Y desde mi punto de vista, inspira una mejor 
confiabilidad y comodidad que los fantomas de agua para realizar comprobaciones 
rápidas de precisión del TPS, puesto que en estos ultimos imperan otros factores 
como la calidad de agua utilizada, el posicionamiento de la cámara de ionización 
por medios mecanicos y electricos, requerimiento de una mayor cantidad de puntos 
de estudios, las dimensiones del fantoma de agua, mantenimiento del equipo entre 
otros. Los cuales sino se controlan de forma adecuada pueden introducir errores en 
las mediciones.  
 
• Los resultados obtenidos en estas pruebas pueden ser utilizadas por el ION para 
verificar no solo reproducibilidad sino también la fiabilidad de los resultados 
durante la vida del TPS haciendo uso del fantoma antropomórfico. Las pruebas de 




control de calidad con el fantoma antropomórfico se pueden realizar de una forma 
más cómoda, hasta se podría decir que más rápida que con el fantoma de agua. 
Bondad que se podría aprovechar como medida de seguridad, control de calidad, 
después de que el TPS haya sido sometido a trabajos de mantenimientos preventivo 
y correctivo que en “teoría” no debieran afectar el funcionamiento del equipo. 
 
• Sería interesante realizar una continuación de este trabajo utilizando otros tipos de 
casos que incluyan otras configuraciones más complejas y diferentes energías 
(recordando que las pruebas solo se realizaron con la energía de fotones de 6 MV)  
para determinar que tan preciso es el TPS PLATO V2.7 al aumentar el grado de 
complejidad de los cálculos. Además se podría evaluar a profundidad el efecto que 
tienen las diferentes formas y dimensiones de colimación de las multilaminas en la 
distribución de dosis dentro del fantoma o paciente y determinar de esta manera que 
tanto discrepan los resultados experimentales con los calculados por el software de 
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1. Acelerador lineal: o LINAC (por su nombre en ingles, LINEAR 
ACCELERATOR), es un equipo de uso clínico capaz de generar haces de fotones y 
de electrones de varias energías, con lo cual pueden cubrirse la mayor parte de las 
necesidades de radioterapia externa. Con este sistema pueden alcanzarse energías 
muy altas. En la utilización clínica son del orden de la decena de MeV 
(aproximadamente 100 veces mayores que los equipos de rayos x y 10 veces 
mayores que los rayos gamma (γ) del Co-60). Por todo esto son máquinas que 
requieren gran preparación y mucho tiempo, tanto para la puesta en marcha como 
para el programa de garantía de calidad y el mantenimiento. 
2. Bloques: también llamados moldes, son dispositivos generalmente fabricados con 
cerrobend, que se colocan a la salida del haz de radiación desde el LINAC o la 
bomba de cobalto para darle al haz la forma deseada (distinta de la rectangular). Se 
colocan en una bandeja que se sujeta al cabezal del equipo por medio de unos  
soportes.  
3. Bomba de cobalto: es un en equipo para radioterapia externa, que utiliza como 
fuente de radiación una pastilla, de una longitud aproximada de 1.5 cm, de cobalto 
60 (Co-60). Dicha fuente se coloca en el extremo de un cilindro capaz de moverse 
en el interior de un cabezal blindado, de forma que se tienen dos posibles estados, 
según la fuente esté en el interior del blindaje en la posición de reposo (OFF) o 
alineada con los colimadores en la posición de irradiación (ON). El movimiento del 
cilindro se consigue con un sistema hidráulico.  
4. Cámara de ionización: consiste en un cilindro metálico en el que se ha fijado un 
filamento coaxial. Entre el cilindro y el filamento se establece una diferencia de 
potencial, suficiente para hacer que todos los iones engendrados se recojan en estos 
electrodos antes de su recombinación. La cámara de ionización contiene aire o una 
mezcla gaseosa inerte a una presión ligeramente superior a la atmosférica; los iones 
no alcanzan una velocidad suficientemente elevada para provocar nuevas 




ionizaciones en el choque con átomos o moléculas del gas.  Cuando el gas entre los 
electrodos se ioniza por algún motivo, por ejemplo rayos x o emisiones radiactivas, 
los iones se mueven hacia los electrodos de signo opuesto, creando así una corriente 
de ionización, que puede ser medida por  un electrómetro.  
5. Cámara monitora: está formada por cuatro cámaras de ionización planas 
agrupadas por  parejas. De esta forma se controla la salida total por duplicado, la 
simetría y homogeneidad del haz tanto en la dirección radial como en la transversal 
del haz. La cámara monitora está ubicada en el cabezal interpuesta en el camino del 
haz, de esta forma va integrando las señales recogidas a lo largo del tiempo. Se 
define así la unidad monitor (UM) como una determinada ionización recogida por 
esta cámara, sin importar el tiempo exacto que se tarda en recogerla.  
6. Campos de radiación: se refiere a la forma y dimensiones con que sale el haz de 
radiación del equipo de radioterapia externa. En radioterapia se utilizan cuatro 
grupos generales de forma de campo que son: cuadrados, rectangulares, circulares e 
irregulares. Los campos cuadrados y rectangulares se producen generalmente con 
colimadores instalados en la máquinas de radioterapia, los campos circulares con 
colimadores especiales y los campos irregulares hechos a medida con bloques o con 
colimador multilaminas (MLC) acoplados a las máquinas de tratamiento.  
7. Cerrobend: o metal de Lipowitz, se trata de una aleación compuesta por 13.3% de 
estaño, 50.0% de bismuto, 26,7% de plomo y 10.0% de cadmio. Dicha aleación es 
utilizada para fabricar los bloques o moldes para conformar los campos de 
irradiación.  
8. CIRS 002LFC: es un fantoma antropomórfico de tórax fabricado por la compañía 
CIRS (Modelo: 002LFC). El mismo  fue diseñado para ser utilizado en 
procedimientos de IMRT abordando procedimientos complejos referentes al 
comisionamiento y comparación de los sistemas de planificación de tratamientos, 
proporcionando un método sencillo y fiable para la verificación de los planificación 
y ejecución de los tratamientos a pacientes.  
9. Cobalto 60 (Co-60): es el elemento utilizado en las bombas de cobalto. Un átomo 
de Co-60 tiene una probabilidad conocida de sufrir un decaimiento beta (β) 
consistente en la transformación de uno de los neutrones de su núcleo en un protón, 




emitiendo en el proceso un electrón que es absorbido en la propia fuente, que lo 
lleva a ser un átomo de Ni-60 excitado. La energía de excitación es cedida mediante 
un decaimiento gamma (γ) consistente en la emisión de un fotón de 1,33 MeV y 
otro de 1,17 MeV (de media dos fotones de 1,25 MeV) para llevar al átomo de 
níquel a un estado estable. La vida media del Co-60 es de 5.27 años.  
10. Colimador: es cualquier dispositivo que define el tamaño inicial del haz poco 
después de salir de su origen. Los aceleradores lineales disponen de colimador  
primario y secundario ubicados internamente en el cabezal del equipo.  
11. Coulomb: unidad de cantidad de electricidad (carga eléctrica) en el sistema 
internacional de medidas (SI). El coulomb representado por la letra C, es la cantidad 
de electricidad transportada en un segundo por una corriente de intensidad de un 
ampere. 
12. Cuña: dispositivo en forma de cuña que se sitúa en el recorrido de un haz de 
irradiación para disminuir la intensidad de una región del haz. Esto se realiza para 
compensar la falta de tejido en un contorno curvo, de esta forma se disminuya la 
intensidad del haz de manera continua a lo ancho del campo. Suelen construirse con 
materiales pesados para reducir su espesor, y por tanto deben alejarse de la piel para 
evitar que aumente la dosis en ella. 
13. Curva de isodosis: son líneas que unen puntos de igual dosis que forman una 
representación grafica de la distribución de la dosis en un corte anatómico. El valor 
asignado a cada cueva de isodosis puede ser un valor cuantitativo en Gy o cGy, o 
más a menudo, un porcentaje con respecto a un valor de referencia. 
14. Dosis absorbida: relaciona la energía intercambiada entre la radiación y una 
determinada masa de materia. La dosis absorbida (D) o simplemente dosis se define 
como el cociente: E = kkJ,  donde  C es el valor medio de la energía impartida por 
la radiación a la materia en un volumen elemental y dm es la masa de la materia 
contenida en dicho volumen. La unidad de dosis en el sistema internacional de 
medidas (SI) es el gray (Gy). Es normal el uso de múltiplos y submúltiplos de esta 
unidad (por ejemplo, mGy, cGy, µGy, etc.). 
15. Electrómetro: aparato electroestático que sirve para medir diferencias de potencial 
o de cargas eléctricas. Por su débil corriente de salida, los electrómetros están 




especialmente adaptados para medir las cargas eléctricas que intervienen en las 
transformaciones radiactivas o que los rayos ionizantes liberan en el aire. 
16. Electrón- voltio: unidad de medida de la energía en la escala atómica  representada 
por eV. El electrón-voltio equivale a la energía cinética adquirida por un electrón al 
ser acelerado en un campo eléctrico con una diferencia de potencial de un voltio.  
17. ELEKTA: es un grupo internacional de tecnología médica dedicado al desarrollo 
de sistemas de información completos y servicios para la mejora del tratamiento 
contra el cáncer y el de las enfermedades cerebrales. La sede principal de la 
compañía se encuentra en Estocolmo, Suecia.  
18. ELEKTA PRECISE: es un LINAC diseñado y desarrollado por la compañía 
ELEKTA. Es un equipo totalmente digital que brinda la velocidad, precisión y 
resolución necesaria para las aplicaciones avanzadas de IMRT.  
19. ESTRO: siglas de la asociación europea de oncología radioterapéutica (ESTRO,  
EUROPEAN SOCIETY FOR THERAPEUTIC RADIOLOGY  AND 
ONCOLOGY). 
20. Fraccionamiento: es el reparto de la dosis de radiación en el tiempo. Las fracciones 
son partes iguales de dosis en las que se ha dividido un tratamiento.  
21. Garantía de calidad en Radioterapia: lo define la OMS como “Todas las acciones 
que garantizan la consistencia entre la prescripción clínica y su administración al 
paciente, con respecto a la dosis en el volumen blanco, la dosis mínima en el tejido 
sano, la exposición mínima de personal, y las verificaciones en el paciente para la 
determinación del resultado del tratamiento” (OMS, QUALITY ASSURANCE IN 
RADIOTHERAPY 1988).  
22. Gray: es la unidad de dosis en el sistema internacional de medidas (SI) y se 
representa por Gy.  
23. Haz de radiación: se refiere a la radiación proveniente de los equipos que están 
diseñados para producir radiación ionizante. Los haces de tratamiento de los LINAC 
y las de de las bombas de cobalto salen de la máquina siempre con forma 
rectangular, debido a dos pares de colimadores internos, integrados en el equipo. 
Posteriormente se pueden conformar mediante accesorios (Bloques de cerrobend o 
MLC). 




24. ICRP: son las siglas en ingles de la Comisión Internacional de Protección 
Radiológica.  
25. ICRU: son las siglas en ingles de la  Comisión Internacional de Unidades y 
Medidas Radiológicas.  
26. IMRT: son las siglas de INTENSITY MODULATED RADIATION THERAPY 
(en español, Radioterapia de intensidad modulada). La IMRT es una modalidad 
técnica que utiliza haces de radiación de intensidad variable, lo que permite 
concentrar de forma muy precisa la dosis en el tumor canceroso y reducir la dosis en 
los tejidos sanos.  
27. ION: siglas del Instituto Oncológico Nacional Juan Demóstenes Arosemena. Dicho 
instituto está ubicado en Ancón, ciudad de Panamá. Es un hospital de carácter 
público dedicado al tratamiento de cáncer en la República de Panamá.  
28. Isocentro: es el punto en torno al cual gira el origen de la irradiación.  
29. IPEM: son las siglas del Institute of Physics and Engineering in Medicine. 
30. Multilaminas: representado por las siglas MLC (por su nombre en ingles, 
MULTILEAF COLLIMATOR). El MLC es un dispositivo que permite conformar 
los campos de tratamiento. Este dispositivo está formado por grupos de finas 
laminas radiopacas que se deslizan entre sí y que permiten colimar el haz de 
radiación según la forma y el tamaño necesario para realizar un determinado 
tratamiento. 
31. OIEA: son las siglas del Organismo Internacional de Energía Atómica, también 
conocido como la IAEA por sus siglas en ingles.   
32. OMS: son las siglas de la Organización Mundial de la Salud. 
33. OPS: son las siglas de la Organización Panamericana de la Salud. 
34. SAD: distancia de la fuente al isocentro (SAD, SOURCE TO AXIS DISTANCE).  
35. SD: son las siglas de desviación estándar, por su significado en ingles.  
36. SEFM: son las siglas de la Sociedad Española de Física Médica.  
37. SSD: distancia de la fuente a la piel (SSD, SOURCE TO SKIN DISTANCE). 
38. Tasa de dosis absorbida: variación durante un intervalo de tiempo (dt) de la dosis 
absorbida (dD) en un punto. La tasa de dosis absorbida se define como E = kWkq  y 
suele expresarse en gray por segundo (Gy/s).  




39. TPS: son las siglas de Sistema de Planificación de Tratamiento (TPS, 
TREATMENT PLANNING SYSTEM). Es un sistema computarizado para la 
planificación de tratamientos de radioterapia externa, con estos sistema se diseñan y 
calculan una parte significativa de los tratamientos de pacientes. Los mismos 
incluyen: el cálculo de las distribuciones relativas de dosis para cada equipo, 
energía y modalidad de tratamiento; la suma de las dosis relativas provenientes de 
los diferentes haces; el cálculo de las unidades monitor (tiempo) para una 
determinada dosis prescrita, siempre y cuando  hayan sido introducidos 
correctamente los datos de calibración en el sistema de planificación; los datos de 
salida, que deben ser claros y precisos e incluir la distribución de isodosis en forma 
gráfica.  
40. TPS PLATO V2.7: es un programa (software) desarrollado por la compañía 
NUCLETRON, cuya sede se encuentra en Países Bajos (Holanda). Se trata de un 
sistema computarizado para planificación de tratamiento en radioterapia, cuyo 
objetivo es especificar la forma y ubicación exacta de la dosis de radiación en 
relación con el tumor con el fin de optimizar la eficacia clínica. La versión de 
software  utilizada por el ION es la V 2.7. 
41. Unidad de monitor: representado por las siglas UM en español o MU  (Por su 
significado en ingles). Es una de las unidades mínimas de funcionamiento de un 
LINAC, y se define  como el tiempo que esta máquina debe emitir los fotones o 
electrones en cuestión para administrar el tratamiento diseñado. La medición de las 
UM se realiza a través de un dispositivo llamado cámara monitora que forma parte 
del LINAC. Las UM no son traducibles a segundos, puesto que son propias de cada 
equipo. Esto es debido a que en el LINAC la radiación de salida varia debido a la 












ANEXO II. CARACTERÍSTICAS DE LOS HACES DE FOTONES DE 
RADIOTERAPIA EXTERNA   
 
Los efectos de los haces de fotones sobre la materia se deben principalmente a los 
electrones secundarios que generan. Una característica de la radiación indirectamente 
ionizante, es la de depositar su energía a través de un proceso de dos etapas. En la primera 
etapa se produce la interacción por la cual se transfiere energía a partículas secundarias 
cargadas y en la segunda etapa, estas partículas secundarias entregan energía a la materia. 
 
Por lo tanto, la contribución a la dosis absorbida a través de la interacción de 
radiación indirectamente ionizante (rayos x, gamma o neutrones) en forma directa es 
insignificante. Si bien cada interacción inicial implica la transferencia, en un solo evento, 
de una gran cantidad de energía, son las partículas secundarias cargadas producidas las que 
imparten energía en una sucesión de eventos de ionización y excitación; fenómenos que en 
forma colectiva serán los causantes del efecto observado. 
 
Los electrones secundarios se generan con diferentes energías, pero la energía 
máxima y su alcance dependen de la energía de los fotones incidentes. Los electrones 
secundarios no tienen porqué depositar toda su energía en el punto donde son generados. 
 
Dado que una fracción de las partículas secundarias cargadas saldrá de la masa 
expuesta, la energía que ellas transportan no ha de contribuir a la dosis absorbida. Esta 
energía se repone creando un campo de electrones secundarios que acompañen al campo de 
radiación incidente, con lo cual se establece la condición de equilibrio electrónico.  
 
Al alcanzar esta condición de equilibrio electrónico a una determinada profundidad, 
puesto que los fotones generan electrones de distintas energías que se frenan a distintas 
profundidades, el número de electrones que se frenan, y por tanto la dosis absorbida, 
alcanza el máximo. En otras palabras, a esa profundidad el número de electrones que se 
frenan y ceden su energía es igual al número de electrones que se generan. La profundidad 
del máximo aumenta con la energía de los fotones incidentes.  





A medida que la profundidad va aumentando el número de fotones va 
disminuyendo, y como consecuencia el número de electrones secundarios también lo hace. 
Es por ello que posterior a alcanzar un máximo de dosis la misma va decreciendo. Este 
fenómeno se puede apreciar en la figura A.1, donde se pueden ver la relación que hay entre 
la profundidad (d) y el porcentaje de dosis en profundidad (PDD), en haces de fotones de  





Figura A.1.  Muestra la distribución del porcentaje de dosis en profundidad (PDD) para un 
fantoma homogeneo de agua con un tamaño de campo de 10 x 10 cm2 con haces de 6 MV y 
18 MV [32]. 
 
La cantidad de porcentaje de dosis en profundidad (PDD) puede ser definida   como 
el cociente, expresado como porcentaje, de la dosis absorbida a cualquier profundidad  
“Dd” a la dosis absorbida a una profundidad fija de referencia  “ Dd0” a lo largo del eje 
central del haz. 
EE = ECECN ∗ 100 
 
 




En la práctica clínica, la dosis máxima en el eje central del haz, esta dado simplemente  por  
DMAX. 
E+ = EEE ∗ 100 
 
Cuando se trata de irradiaciones con fotones de alta energía la dosis máxima (DMAX) 
se ubica por debajo de la superficie, esto hace que la dosis que recibe la superficie de la piel 
sea sólo una fracción de la DMAX. En los casos en que no se quiera esta reducción de la 


































ANEXO III. PENETRACIÓN DE UN HAZ DE FOTONES DENTRO DE UN 
FANTOMA O DE UN PACIENTE  
 
Cuando un haz de radiación viaja a través del aire o del vacío su propagación se rige 
por la ley del inverso cuadrado. Dicha ley expresa que la intensidad de los rayos X varía 
inversamente proporcional al cuadrado de la distancia a la diana.   
 
Cuando un haz de radiación se propaga a través de un fantoma o de un paciente, su 
recorrido no sólo se ve afectado por la ley del inverso cuadrado, sino también por la 
atenuación y la dispersión del haz de fotones en el interior del fantoma o del paciente, 
resultando en un proceso complicado y complejo.  
 
Medir directamente la distribución de dosis en el interior del paciente es 
prácticamente imposible, pero para un tratamiento de radioterapia exitoso es necesario que 
se conozca con precisión y exactitud. Esto se consigue normalmente mediante el uso de 
varias funciones que relacionan la dosis en cualquier punto dentro del paciente con la dosis 
conocidas en la calibración del haz (o de referencia) en un punto dentro de un fantoma.  
 
Dichas funciones se suelen medir con detectores de radiación en fantoma  
equivalentes a tejidos, y la dosis o la tasa de dosis se miden en puntos de referencias 
ubicados en fantomas de agua para un conjunto específico de condiciones de referencia, 
tales como la profundidad (Depth), tamaño del campo y la distancia fuente- piel (SSD).  
 
En la figura A.2, se muestra una distribución  típica de dosis de un haz de fotones en 
un paciente. En la misma se puede observar como la radiación incide en la superficie del 
paciente y le entrega una dosis DS. Debajo de la superficie,  la dosis se empieza a elevar 
rápidamente hasta alcanzar un valor máximo a una profundidad (Depth) ZMAX y luego 
disminuye casi exponencialmente hasta alcanzar un valor de dosis DEX  en el punto de 
salida del haz en el paciente.  
 







Figura A.2. Distribución  típica de dosis de un haz de fotones dentro de un paciente. Donde 
DS es la dosis en la superficie en el lado donde entra el haz, DEX es la dosis en la superficie 
en lado de salida del haz, DMAX es la dosis máxima, generalmente normalizada a 100, 
resultando en una curva de distribución de porcentaje de dosis en profundidad (PDD). La 
región comprendida entre z= 0 y z= ZMAX se conoce como la región de acumulación 
(BUILD-UP) de dosis (Información extraida del documento RADIATION ONCOLOGY 
















ANEXO IV. ESPECIFICACIONES DEL FANTOMA CIRS 002LFC. 
 









ANEXO V. Resultados obtenidos con el TPS PLATO V2.7. 
 
1. Simulación Caso Simple 
 















































2. Simulación Caso Complejo colimado con MLC. 
 









































3. Simulación Oblicuo con cuña.  








































ANEXO VI. CALCULOS REALIZADOS PARA DETERMINAR LA DOSIS EN LA 
FASE DE EXPERIMENTAL UTILIZANDO LINAC ELEKTA PRECISE N°2  
 
1. MEDICIONES PARA EL CASO SIMPLE 
 
1.1  PUNTO ISOCENTRO 
 
Mediciones experimentales:  
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 37.01 37.06 37.04 37.08 37.02 
P (mbar) 1008.0 1008.1 1007.9 1008.0 1007.9 
T (ºC) 25.4 25.3 25.3 25.3 25.2 
 
Lecturas promedios: 
L media (nC) 37.04 
P media 
(mbar) 1007.98 
 T media (ºC) 25.3 
 
Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 
 ,  =  s273.15 + 273.15 + s = 1.0233 
 
Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗ ,  = 37.90 [\ 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  




 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 
 EYZ = 2.0325 YZ 
 
1.2  PUNTO  OCBLDG 
 
Mediciones experimentales:  
 
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 30.75 30.77 30.73 30.74 30.78 
P (mbar) 1007.9 1008.0 1008.0 1007.8 1007.9 
T (ºC) 25.4 25.4 25.4 25.3 25.3 
                      
Lecturas promedios: 
 
L media (nC) 30.75 
P media 
(mbar) 1007.92 
 T media (ºC) 25.36 
 
Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 









Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗ ,  = 31.47 [\ 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  
 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 
 EYZ = 1.6877YZ 
 
1.3  PUNTO OBELDG 
 
Mediciones experimentales:  
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 2.81 2.82 2.81 2.82 2.82 
P (mbar) 1007.7 1007.7 1007.6 1007.7 1007.7 
T (ºC) 24.7 24.7 24.7 24.7 24.7 
 
Lecturas promedios: 
L media (nC) 2.82 
P media 
(mbar) 1007.68 
 T media (ºC) 24.7 
 
 
Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 
 ,  =  s273.15 + 273.15 + s = 1.0216 




Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗  ,  = 2.88 [\ 
 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  
 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 
 EYZ = 0.1544 YZ 
 
2. MEDICIONES PARA EL CASO COMPLEJO COLIMADO CON MLC. 
 
2.1   ISOCENTRO 
 
 
Mediciones experimentales:  
 
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 36.81 36.80 36.80 36.78 36.80 
P (mbar) 1007.4 1007.3 1007.3 1007.3 1007.3 
T (ºC) 24.1 24.1 24.1 24.1 24.1 
 
                       
Lecturas promedios: 
L media (nC) 36.80 
P media 
(mbar) 1007.32 
 T media (ºC) 24.1 
 




Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 
 ,  =  s273.15 + 273.15 + s = 1.0199 
 
Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗ ,  = 37.53 [\ 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  
 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 
 EYZ = 2.0127 YZ 
 
2.2   PUNTO  OCBLDG  
 
Mediciones experimentales:  
 
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 30.35 30.34 30.28 30.30 30.30 
P (mbar) 1007.3 1007.4 1007.3 1007.3 1007.4 
T (ºC) 24.4 24.4 24.5 24.5 24.5 
 
Lecturas promedios: 
L media (nC) 30.31 
P media 
(mbar) 1007.34 
 T media (ºC) 24.46 




Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 
 ,  =  s273.15 + 273.15 + s = 1.0211 
 
Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗ ,  = 30.95 [\ 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  
 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 
 EYZ = 1.6598 YZ 
 
2.3  PUNTO  OBELDG 
 
Mediciones experimentales:  
 
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 2.17 2.17 2.17 2.17 2.17 
P (mbar) 1007.5 1007.5 1007.4 1007.5 1007.4 
T (ºC) 24.6 24.6 24.6 24.6 24.6 
                      
Lecturas promedios: 
L media (nC) 2.17 
P media 
(mbar) 1007.46 
 T media (ºC) 24.6 




Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 
 ,  =  s273.15 + 273.15 + s = 1.0215 
 
Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗  ,  = 2.22 [\ 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  
 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 
 EYZ = 0.1191 YZ 
 
3. MEDICIONES PARA EL CASO OBLICUO CON CUÑA 
 
3.1   ISOCENTRO 
 
Mediciones experimentales:  
 
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 37.40 37.43 37.41 37.42 37.43 
P (mbar) 1007.2 1007.3 1007.1 1007.2 1007.1 
T (ºC) 24.0 24.0 24.0 24.0 24.0 










L media (nC) 37.41 
P media 
(mbar) 1007.18 
 T media (ºC) 24.0 
 
Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 
 ,  =  s273.15 + 273.15 + s = 1.0197 
 
Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗  ,  = 38.14  [\ 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  
 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 
 EYZ = 2.0454 YZ 
3.2   PUNTO OCBLDG 
 
Mediciones experimentales:  
 
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 31.36 31.34 31.30 31.29 31.33 
P (mbar) 1007.1 1007.1 1007.0 1006.9 1006.8 
T (ºC) 24.0 24.2 24.2 24.2 24.2 





L media (nC) 31.32 
P media 
(mbar) 1006.98 
 T media (ºC) 24.16 
 
Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 
 ,  =  s273.15 + 273.15 + s = 1.0204 
 
Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗  ,  = 31.96  [\ 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  
 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 
 EYZ = 1.7139 YZ 
 
3.3   PUNTO OBELDG 
 
Mediciones experimentales:  
 
L1 L2 L3 L4 L5 
Lectura 
(nC) 1.82 1.82 1.83 1.83 1.83 
P (mbar) 1006.5 1006.6 1006.6 1006.6 1006.6 
T (ºC) 24.3 24.2 24.2 24.2 24.2 





 Lecturas promedios: 
L media (nC) 1.82 
P media 
(mbar) 1006.58 
 T media (ºC) 24.22 
 
Factor de corrección por presión y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las 
condiciones climáticas de referencia T0 y P0. Se calcula como:  
 
 ,  =  s273.15 + 273.15 + s = 1.0211 
 
Lectura corregida por presión y temperatura: 
 F(hhnokg = Jnkog  ∗  ,  = 1.86 [\ 
 
La lectura de dosis registrada en el punto de estudio:  
 EYZ = F(hhnokg ∗ VW,XYZ/[\ ∗ &n)nFq ∗ &, 














ANEXO VII.    CÁLCULOS REALIZADOS PARA DETERMINAR LAS 
INCERTIDUMBRES EN LAS PRUEBAS REALIZADAS  
 
1. Incertidumbre de la cámara de ionización: 
 
 Incertidumbre1 
Incertidumbre de la cámara de ionización para 
la primera desviación estándar (K=1). 
(Incertidumbre de tipo B). 






 La incertidumbre mostrada fue calculada mediante el valor de incertidumbre de 
µK2=1.1% que corresponde a la segunda desviación estándar (K=2), que consta en el 
certificado de calibración No. 0902145 emitido por el fabricante (PTW- Freiburg) de la 
cámara de ionización PTW TN30010 serie: 0427.  En dicho certificado se indica que la 
desviación estándar se calculó de acuerdo con la norma ISO GUM [29] de las 
incertidumbres parciales que se derivan de la norma utilizada, el procedimiento de 
calibración, las condiciones ambientales y los efectos a corto tiempo del objeto de la 
medición. Las incertidumbres señaladas se componen de las incertidumbres del proceso 
de calibración y las de la muestra durante la calibración. Una parte de la inestabilidad a 
largo plazo del objeto de calibración no está incluido. 
 
 




del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }













S¯(pk( = _°a¥g)(h_Jnko( + ahn0()jFoóp ± = . £­®¤ 
 
2
 Las lecturas de la radiación de fondo se obtuvieron mediante la utilización de la cámara de 
ionización con el colimador del LINAC totalmente abierto. El tiempo de medición fue de 5 




minutos (300 segundos). Registrándose una lectura constante de 0.14 [pC] durante todo el 
tiempo de medición.  Para el cálculo de la incertidumbre combinada de fondo se considero 
la incertidumbre de la medidas de fondo (incertidumbre de tipo A) y la incertidumbre de la 
resolución del equipo (incertidumbre de tipo B). 
 
 
3. Incertidumbre en las lecturas registradas: 
 
 
Para el calculo de las incertidumbres de las lecturas (incertidumbre combinada) se 
tomaron en cuenta tanto  la incertidumbre de la medidas (incertidumbre de tipo A) y la 
incertidumbre de la resolución (incertidumbre tipo B). Como se puede apreciar a 
continuación para los diferentes casos:   
 
 
3.1.  CASO SIMPLE  
 
 




del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }







√3 = .  £³®¤ 
Incertidumbre  




S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = . £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
a+o´ = j5´+´ = s.s! £pi¤.s £pi¤ = 0.27}10/  
 a+o´ % = . ;> % 
 
 




2.2.1  OCBLDG:  
 
Desviación típica 
del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }







√3 = .  £³®¤ 
Incertidumbre 




S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = . £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
a+o´ = j5´+´ = s.s! £pi¤s." £pi¤ = . µ;=/µ  
 a+o´ % = . µ; % 
 
2.2.2 OBELDG:  
 
Desviación típica 
del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }







√3 = .  £³®¤ 
Incertidumbre 




S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = . £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
a+o´ = j5´+´ = s.s! £pi¤.y £pi¤ = µ. ::=/µ  
 a+o´ % = . µ: % 




2.2 CASO COMPLEJO COLIMADO CON MLC. 
 
2.2.1  ISOCENTRO : 
Desviación típica 
del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }







√3 = .  £³®¤ 
Incertidumbre 




S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = . £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
a+o´ = j5´+´ = s.s! £pi¤x.ys £pi¤ = . ;>=/µ  





del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }







√3 = .  £³®¤ 
Incertidumbre 




S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = . £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
                                                                             a+o´ % = . µµ % a+o
´ = j5´+´ = s.s! £pi¤s.! £pi¤ = 0.33}10/  




2.2.1 OBELDG:  
 
Desviación típica 
del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }







√3 = .  £³®¤ 
Incertidumbre 




S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = . £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
a+o´ = j5´+´ = s.s! £pi¤.! £pi¤ = 4.61}10/  a+o´ % = . ¶· % 
 
2.3  CASO OBLICUO CON CUÑA. 
 
2.3.1 ISOCENTRO :  
Desviación típica 
del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }
= ¢37.40 − 37.41 + 37.43 − 37.41 + 37.41 − 37.41 + 37.42 − 37.41 + 37.43 − 37.414   = 0.02 £[\¤ 







√3 = .  £³®¤ 
Incertidumbre 




S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = .  £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
a+o´ = j5´+´ = s.s! £pi¤.! £pi¤ = 0.27}10/  a+o´ % = . ;> % 




2.3.2 OCBLDG:  
 
Desviación típica 
del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }













S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = .  £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
a+o´ = j5´+´ = s.s! £pi¤!. £pi¤ = 0.32}10/  
 a+o´ % = . µ; % 
 
2.3.3  OBELDG:  
 
Desviación típica 
del valor medio  
(Incertidumbre  
de tipo A) 
O}o =  1[ − 1  po¡! }o − }
= ¢1.82 − 1.82 + 1.82 − 1.82 + 1.83 − 1.82 + 1.83 − 1.82 + 1.83 − 1.824   = 0.01 £[\¤ a¥g)(h_Jnko( =  O} = 1√[ O}o = .  £²B¤ 
Incertidumbre 










S+o = _°a¥g)(h_Jnkok( + ahn0()jFoóp ± + a¯(pk( = . £³®¤ 
Incertidumbre 
relativa de la 
medida. 
 
a+o´ = j5´+´ = s.s! £pi¤!.y  £pi¤ = :. ¶<=/µ  
 a+o´ % = . :: % 
 
 




3 Incertidumbre de la temperatura  
 
Para el cálculo de las incertidumbres de la temperatura (incertidumbre combinada) se 
tomaron en cuenta tanto  la incertidumbre de los valores de la temperatura registrada 
durante las mediciones en cada punto (incertidumbre de tipo A), la incertidumbre de la 
resolución del termómetro (incertidumbre tipo B), y la incertidumbre de su exactitud 
(incertidumbre tipo B). La temperatura inicial To= 20 °C (Ver Anexo VIII). 
 
3.1  Caso Simple 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Desviación típica del valor medio  
(Incertidumbre  de tipo A). 










Incertidumbre de la Exactitud 
(Incertidumbre de tipo B). 










Incertidumbre de la Resolución 
(Incertidumbre de tipo B). 
 μ§¨©ªó = Resolución





























3.2   Caso complejo colimado con MLC. 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Desviación típica del valor medio  
(Incertidumbre  de tipo A). 














Incertidumbre de la Exactitud 
(Incertidumbre de tipo B). 










Incertidumbre de la Resolución 
(Incertidumbre de tipo B). 
 μ§¨©ªó = Resolución




















Incertidumbre relativa de la temperatura: 









3.3   Caso oblicuo con cuña.  
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Desviación típica del valor medio  
(Incertidumbre  de tipo A). 










Incertidumbre de la Exactitud 
(Incertidumbre de tipo B). 










Incertidumbre de la Resolución 
(Incertidumbre de tipo B). 
 μ§¨©ªó = Resolución
































4. Incertidumbre de la presión  
 
Para el calculo de las incertidumbres de la presión (incertidumbre combinada) se 
tomaron en cuenta tanto  la incertidumbre de los valores de la presión registrada durante las 
mediciones en cada punto (incertidumbre de tipo A), la incertidumbre de la resolución del 
barometro (incertidumbre tipo B), y la incertidumbre de su exactitud (incertidumbre tipo 
B). La presión inicial Po= 1013.2 mbar (Ver Anexo VIII). 
 
4.1 Caso Simple  
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Desviación típica del valor medio  
(Incertidumbre  de tipo A). 










Incertidumbre de la Exactitud 
(Incertidumbre de tipo B). 










Incertidumbre de la Resolución 
(Incertidumbre de tipo B). 
 μ§¨©ªó = Resolución


























4.2 Caso complejo colimado con MLC. 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Desviación típica del valor medio  
(Incertidumbre  de tipo A). 










Incertidumbre de la Exactitud 
(Incertidumbre de tipo B). 














Incertidumbre de la Resolución 
(Incertidumbre de tipo B). 
 μ§¨©ªó = Resolución


























4.3  Caso oblicuo con cuña. 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Desviación típica del valor medio  
(Incertidumbre  de tipo A). 










Incertidumbre de la Exactitud 
(Incertidumbre de tipo B). 










Incertidumbre de la Resolución 
(Incertidumbre de tipo B). 
 μ§¨©ªó = Resolución





































5. Incertidumbre del factor de corrección por presión y temperatura (KT,P). 
 
La incertidumbre del factor de corrección por presión y temperatura (KT,P), se 
determina mediante la siguiente ecuación: 
  
μÌ,Í =  ¢Î∂MÑÑ∂M Ò μÓÔ + Î∂MÑÑ∂T Ò μÖÔ + Î∂MÑÑ∂P Ò μØÔ  
 
En donde: 
 ÙÚÛ,Ü= es la incertidumbre absoluta del factor de corrección por presión y temperatura. Ý®®= es el promedio de las lecturas realizadas corregidas por presión y temperatura. ÝÞ   = es el promedio de las lecturas realizadas sin realizar ninguna corrección. 
µMi  = es la incertidumbre de las lecturas realizadas. ÛÞ    = es el promedio de las lecturas de temperaturas registradas al momento de realizar 
las pruebas.  
µTi  = es la incertidumbre relacionada a la temperatura. ÜÞ    = es el promedio de las lecturas de presión registradas al momento de realizar las 
pruebas.  
µPi  = es la incertidumbre relacionada a la presión. 
 
 
5.1 Caso simple 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 























Incertidumbre absoluta del factor de corrección por 
presión y temperatura: 
 

















Incertidumbre relativa del factor de corrección por 
presión y temperatura: 













5.2  Caso complejo colimado con MLC 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 






















Incertidumbre absoluta del factor de corrección por 
presión y temperatura: 
 















Incertidumbre relativa del factor de corrección por 
presión y temperatura: 










5.3   Caso oblicuo con cuña.  
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 

























Incertidumbre absoluta del factor de corrección por 
presión y temperatura: 
 













Incertidumbre relativa del factor de corrección por 
presión y temperatura: 











6. Incertidumbre relativa de las lecturas registradas (]´ ) 
 
6.1 Caso Simple 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Incertidumbre relativa de  las lecturas 














6.2 Caso complejo colimado con MLC 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Incertidumbre relativa de  las lecturas 














6.3 Caso oblicuo con cuña 
 
 ISOCENTRO OCBLDG OBELDG 
Incertidumbre relativa de  las lecturas 
















ANEXO VIII.    Certificado de calibración de la cámara de ionización utilizada 
TN30013; S/N: 0427  
 
 
Garantía de calidad en TPS Plato V2.7 Aplicación a fantoma antropomórfico de tórax. 
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